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Debido	 al	 envejecimiento	 de	 la	 población	 y	 la	 estandarización	 de	 los	
procedimientos	 quirúrgicos	 en	 Cirugía	 Ortopédica	 y	 Traumatología,	 las	
intervenciones	con	implantes	son	cada	vez	más	frecuentes.	Una	de	las	principales	
complicaciones	de	estos	 implantes	es	el	aflojamiento	aséptico	de	 los	mismos.	Los	
tratamientos	con	 láser	para	 la	 creación	de	superficies	 con	estructuras	periódicas	
creadas	 por	 pulsos	 ultracortos	 parecen	 ser	 una	 opción	 viable	 para	 mejorar	 la	
osteointegración	de	estos	implantes.		
Objetivos:		
Demostrar	 la	 superioridad	 de	 las	 propiedades	 biológicas	 de	 las	 superficies	 con	





mitad	 serán	 tratados	 mediante	 un	 láser	 de	 pulsos	 ultracortos.	 Procedimos	 a	 la	




La	 formación	 de	 superficies	 con	 estructuras	 periódicas	 creadas	 por	 pulsos	
ultracortos	en	metales	y	en	el	cermet	escogido,	favorecen	in	vitro	la	diferenciación	
osteoblástica	 de	 células	 mesenquimales	 sin	 incrementar	 la	 inflamación.	 El	








frecuentes.	 Unha	 das	 principais	 complicacións	 destes	 implantes	 e	 o	 afrouxamento	
aséptico	 dos	mesmos.	 Os	 tratamentos	 con	 láser	 para	 a	 creación	 de	 superficies	 con	
estruturas	 periódicas	 xeradas	 por	 láser	 con	 pulsos	 ultracurtos	 parecen	 ser	 unha	
opción	viable	para	a	mellora	da	osteointegración	destes	implantes.		
Obxectivos:		
Demostrar	 a	 superioridade	 das	 propiedades	 biolóxicas	 das	 superficies	 con	
estruturas	periódicas	xeradas	por	pulsos	ultracurtos	in	vitro,	mediante	estudios	de	
inflamación,	 proliferación	 e	 diferenciación	 osteoblástica.	 Tamén	 realizar	 unha	
caracterización	física	das	novas	superficies	xeradas.	
Material	e	métodos:	
Creamos	 doce	 discos	 de	 titanio,	 	 doce	 de	 tantalio	 e	 doce	 de	 cermet,	 dos	 que	 a	
metade	 serán	 tratados	 mediante	 un	 láser	 de	 pulsos	 ultracurtos.	 Procedemos	 á	
caracterización	física	das	superficies	xeradas.	Posteriormente,	mediante	un	estudio	
in	 vitro	 con	 células	 mesenquimais	 humanas	 estudiamos	 a	 inflamación,	
proliferación	 e	 diferenciación	osteoblástica.	 Posteriormente	mediante	un	 estudio	




ultracurtos	 en	 metais	 e	 no	 cermet	 escollido,	 favorecen	 in	 vitro	 a	 diferenciación	
osteoblástica	 de	 células	 mesenquimais	 sen	 incrementar	 a	 inflamación.	 O	






Because	 of	 the	 progressive	 aging	 of	 our	 population	 and	 the	 standardization	 of	
surgical	 procedures	 in	 Orthopaedic	 Surgery	 and	 Trauma,	 the	 use	 of	 implants	 is	
more	 common.	 One	 of	 the	 main	 and	 more	 frequent	 complication	 is	 aseptic	
loosening	of	implants.	The	use	of	laser	treatment	to	create	laser	induced	periodic	
surface	 structures	 seems	 to	be	 an	optimal	 option	 to	 increase	osteointegration	 in	
these	implants.	
Objectives:		
To	 demonstrate	 the	 superiority	 of	 the	 biological	 properties	 of	 laser	 induced	
periodic	 surface	 structures	 in	 vitro,	 in	 terms	 of	 inflammation,	 proliferation	 and	




have	been	 treated	with	 laser	 to	 create	 laser	 induced	periodic	 surface	 structures.	
Then	we	proceed	with	 the	physical	 characterization.	Afterwards	with	 an	 in	 vitro	
culture	 of	 these	 discs	 we	 have	 determined	 inflammation,	 proliferation	 and	
osteoblastic	differentiation	of	mesenchymal	stem	cells.	Afterwards	we	cultured	in	





to	 osteoblasts	 without	 increasing	 inflammation.	 The	 use	 of	 femtosecond	 laser	

















































































































Figura	 3:	 Ángulo	 de	 contacto	 y	 su	 relación	 con	 la	 hidrofilia	 de	 la	 superficie	 y	 su	 impacto	 en	
diferentes	superficies.	En	la	imagen	superior	(A)	vemos	como	se	define	el	ángulo	de	
contacto.	En	la	imagen	inferior	(B)	vemos	como	la	creación	de	diferentes	patrones	
en	 superficie	 modifica	 la	 hidrofilia	 de	 la	 superficie,	 el	 ángulo	 en	 superficies	
hidrofílicas	es	agudo	mientras	que	en	las	hidrofóbicas	es	obtuso	............................................	36	
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inferior	 y	 derecho	 podemos	 ver	 el	 aspecto	microscópico	 de	 la	 estructura	 con	 su	
porosidad	(imagen	microscópica	obtenida	de	www.zimmer.com).	.........................................	41	





Figura	8:	Esquema	 tomado	de	Matsugati	modificado	donde	 se	 ve	 la	 orientación	de	 la	matriz	















isotropía	 con	 una	 organización	 de	 la	 matriz	 extracelular	 de	 colágeno	 en	 la	
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C	 Y	 E	 muestran	 una	 superficie	 lisa	 a	 5.000,	 10.000	 y	 40.000	 aumentos	
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Figura	1:	 Imagen	obtenida	del	diario	ABC,	 en	 la	que	 se	muestra	un	estudio	 radiológico	mediante	
radiología	simple	del	clavo	hallado	por	el	Dr.	Jackson	en	la	momia.	
Podemos	confirmar	que	muchos	de	los	grandes	avances	en	COT	se	produjeron	por	
el	 desarrollo	 de	 nuevos	 materiales.	 Uno	 de	 los	 mejores	 ejemplos	 es	 el	 del	
desarrollo	 de	 la	 sustitución	 total	 de	 cadera.	 Sir	 John	 Charnley	 mediante	 el	




alta	 densidad,	 consiguió	 que	 el	 reemplazo	 de	 cadera	 se	 convirtiese	 en	 un	
procedimiento	 común	 de	 los	 servicios	 de	 ortopedia	 de	 todo	 el	 mundo,	 con	
resultados	duraderos	y	reproducibles	a	30	años	(1).	






realizaron	 en	España	más	de	 19.000	 artroplastias	 primarias	 de	 cadera	 y	más	de	
32.000	artroplastias	primarias	de	rodilla	(2).		En	el	caso	de	las	fracturas	de	cadera	
nos	 encontramos	 con	 una	 tasa	 de	 722	 fracturas	 cada	 100.000	 habitantes	 en	
mujeres	y	de	284	cada	100.000	habitantes	en	varones,	siendo	la	inmensa	mayoría	
de	fracturas	intervenidas	y	fijadas	o	sustituidas	por	implantes.	En	Estados	Unidos	
en	2002	se	 implantaron	250.000	prótesis	de	 cadera,	250.000	prótesis	de	 rodilla,	
910.000	implantes	dentales	y	el	mercado	de	los	biomateriales	movió	más	de	9.000	
millones	de	dólares	(3).	
Por	 todo	 lo	 mencionado,	 se	 explica	 que	 el	 campo	 de	 los	 biomateriales	 genere	
interés	 en	 diferentes	 ámbitos:	 Para	 la	 industria	 se	 ha	 convertido	 en	 una	 fuente	
importante	de	beneficios,	para	los	investigadores	supone	un	campo	de	desarrollo	





gran	 volumen	 que	 representan,	 son	 ya	 el	 presente	 de	 la	 cirugía.	 Las	mismas,	 en	
muchos	casos,	no	dejan	de	ser	el	resultado	final	de	un	fracaso	terapéutico	(figura	
2),	por	la	incapacidad	del	material	de	mantener	una	reacción	osteoblástica	frente	a	










ser	 vivo”)	 y	 de	 la	 palabra	 compatibilidad	 (“capacidad	 de	 estar	 con”).	 Por	 ello	
podemos	 decir	 que	 la	 biocompatibilidad	 de	 un	material	 es	 la	 capacidad	 de	 este	
para	 desarrollar	 una	 función	 beneficiosa	 para	 ese	 tejido,	 sin	 producir	 efectos	
adversos	en	el	mismo.	Centrándonos	ya	en	los	ser	humanos,	el	término	se	aplica	a	
materiales	 utilizados	 en	 medicina	 que	 pueden	 ser	 implantados	 en	 nuestro	
organismo.	 Estos	 materiales	 biocompatibles	 son	 los	 que	 definimos	 como	
biomateriales.		
Cuando	 hablamos	 de	 biomateriales	 nos	 encontramos	 con	 diferentes	 reacciones	
entre	el	huésped	y	el	material.	Si	el	material	no	 induce	ningún	tipo	de	respuesta,	
estaremos	 ante	 un	material	 bioinerte	 (como	 ejemplo	 tenemos	 el	 PEEK).	 Cuando	
este	 material	 se	 reabsorbe	 permitiendo	 su	 reemplazo	 por	 tejido,	 nos	
encontraremos	 ante	 un	 material	 biodegradable	 o	 bioreabsorbible	 (como	 por	
ESTUDIO	DE	LA	OSTEOINTEGRACIÓN	EN	SUPERFICIES	CREADAS	MEDIANTE	PULSOS	LÁSER	PERIÓDICOS	ULTRACORTOS	
34	
ejemplo	el	 fosfato	 tricálcico).	Por	último,	 si	 este	material	genera	una	reacción	de	
unión/relación	 con	 tejido	 que	 le	 rodea	 nos	 encontraremos	 ante	 un	 material	
bioactivo	(como	ejemplo	tenemos	el	metal	trabecular).	
Si	 nos	 centramos	 en	 el	 tejido	 óseo,	 entendemos	 por	 biomaterial	 bioactivo	 aquel	
que	 tiene	 capacidad	 osteointegradora,	 es	 decir,	 aquel	 que	 consigue	 una	 unión	
biológica	 con	 el	 hueso.	 Con	 esto	 excluimos	 las	 uniones	mecánicas	 que	 producen	
ciertos	materiales	como	puede	ser	un	 tornillo	de	 fijación	de	material	 inerte.	Esta	




material	 en	el	medio	extracelular,	 causante	 en	muchos	 casos	de	 la	 toxicidad	y	 la	
otra	es	mediada	por	la	superficie	topográfica	del	implante	(7,	8).	
Si	nos	centramos	en	 los	metales,	en	 lo	referente	a	 la	solución	o	reacción	química	
del	biomaterial	con	el	organismo,	se	crea	un	fenómeno	específico	dependiente	de	




está	 mediado	 por	 la	 adsorción	 de	 componentes	 de	 adhesión	 de	 la	 matriz	
extracelular.	La	célula	usa	receptores	de	superficie	de	 la	 familia	de	 las	 integrinas	
presentes	en	su	membrana	celular	para	adherirse	a	los	componentes	de	la	matriz	
extracelular	 adheridos	 a	 la	 superficie	 del	 biomaterial.	 Estas	 proteínas	 que	
encontramos	 en	 la	matriz	 extracelular	 son	múltiples,	 como	 ejemplos	 tenemos	 la	
albúmina,	el	colágeno,	la	laminina,	el	fibrinógeno,	la	fibronectina,	vitronectina	o	las	
gamma	 globulinas.	 Tiene	 pues	 sentido	 decir	 que	 la	 adhesión	 celular	 va	 a	 estar	
condicionada	a	las	proteínas	de	la	matriz	extracelular	adheridas	a	la	superficie	del	
biomaterial	(8).	
De	esta	 forma	en	 función	de	 las	 características	de	 la	 superficie,	unas	proteínas	u	




a	 esta	 superficie	 dependerá	 de	 las	 propiedades	 químicas	 de	 la	 superficie	
(hidrofobicidad,	dureza,	 etc.),	 de	 la	microestructura	 (porosidad,	 tamaño	de	poro,	






lisas	 para	 que	 se	 produzca	 su	 adherencia.	 Cuando	 incrementamos	 el	 ángulo	 de	
contacto	de	0°	a	106°	disminuimos	 la	adherencia	de	 los	osteoblastos	al	material,	
mientras	 que	 los	 fibroblastos	 presentan	 su	 máxima	 adherencia	 con	 ángulos	 de	
contacto	entre	60°	y	80°.	De	esta	forma	basándonos	en	los	extremos	del	ángulo	de	
contacto	(0°	y	180°)	podemos	definir	dos	superficies	que	son	la	expresión	máxima	
de	 los	 mismo,	 las	 superficies	 superhidrofílicas	 (en	 los	 que	 una	 gota	 de	 agua	 se	
expande	hasta	 sus	 límites)	y	 las	 superficies	 supe	hidrofóbicas	 (con	un	ángulo	de	
contacto	 próxima	 a	 180°	 y	 sobre	 la	 que	 no	 se	 produciría	 adherencia).	 Estos	
fenómenos	ocurren	en	situaciones	ideales,	en	los	que	tenemos	una	superficie	lisa	y	
la	 interacción	con	el	 líquido	de	superficie	es	constante.	Cuando	nos	encontramos	
ante	 superficies	 rugosas	 vemos	 que	 la	 situación	 de	 equilibrio	 no	 existe,	 y	 el	
equilibrio	 está	 en	 constante	 cambio.	 Además,	 sobre	 estas	 superficies	 rugosas	
cambian	 la	 relación	 del	 líquido	 con	 la	 superficie	 y	 las	 propiedades	
superhidrofóbicas	que	a	priori	no	favorecen	la	adherencia,	pueden	actuar	de	forma	
contraria.	 Esta	 situación	paradójica	 es	 especialmente	 llamativa	 tras	 el	 desarrollo	
de	 superficies	 nanométricas	 con	 estructuras	 periódicas	 (LIPSS).	 Gracias	 a	 estas	
propiedades,	 con	 los	procesos	 industriales	 actuales	podemos	generar	 superficies	










siembra	 celular	 sobre	 ella,	 impidiendo	 o	 mejorando	 la	 dispersión	 celular	 y	
pudiendo	 incrementar	 la	 actividad	 metabólica	 de	 las	 células	 que	 hay	 en	 la	
superficie	(8).	
Como	 mencionábamos	 al	 principio,	 otro	 de	 los	 determinantes	 de	 la	 adhesión	
celular	 es	 la	 matriz	 extracelular	 presente.	 Las	 proteínas	 en	 esta	 matriz	 son	 las	
primeras	 en	 entrar	 en	 contacto	 con	 un	 nuevo	 material	 implantado,	 e	






Figura	 3:	 Ángulo	 de	 contacto	 y	 su	 relación	 con	 la	 hidrofilia	 de	 la	 superficie	 y	 su	 impacto	 en	
diferentes	superficies.	En	la	imagen	superior	(A)	vemos	como	se	define	el	ángulo	de	contacto.	En	la	
imagen	 inferior	 (B)	 vemos	 como	 la	 creación	 de	 diferentes	 patrones	 en	 superficie	 modifica	 la	






celular.	 Cambiando	 la	 carga	 iónica	 de	 superficie	 en	 los	materiales	 cambiamos	 la	
respuesta	 celular	 a	 los	 mismos.	 De	 esta	 forma	 hidrogeles	 con	 cargas	 negativas	
favorecen	 la	 diferenciación	 condral	 en	 comparación	 con	 los	 que	 tienen	 cargas	
positivas	o	neutras.	Las	neuronas	parecen	adherirse	mejor	a	superficies	cargadas	
positivamente,	 de	 forma	 parecida	 a	 cómo	 se	 comportan	 los	 osteoblastos,	 que	 se	
adhieren	y	siembran	mejor	sobre	éstas.		
Cuando	 modificamos	 una	 superficie	 añadiendo	 a	 la	 misma	 grupos	 funcionales	





a	 modificar	 la	 adherencia,	 morfología	 celular,	 proliferación	 y	 la	 diferenciación	
fenotípica.	 En	 lo	 referente	 a	 la	 diferenciación	 osteoblástica	 existe	 suficiente	
evidencia	que	respalda	que	éstos	se	desarrollan	mejor	sobre	una	superficie	rugosa	
que	una	 lisa	 (10-12).	Cuando	hablamos	de	 rugosidad	 tenemos	que	diferenciar	 la	
escala	en	la	que	se	presenta	la	misma.	Si	hablamos	de	topografías	con	surcos	que	
van	de	100	micras	a	milímetros	le	llamaremos	macro-rugosidades,	de	100	micras	a	
100	 nanómetros	 micro-rugosidades,	 y	 menos	 de	 100	 nanómetros	 nano-
rugosidades.	No	existe	suficiente	evidencia	a	 favor	de	un	patrón	de	superficie	en	
concreto	 que	 optimice	 la	 respuesta	 osteoblástica	 al	 entrar	 en	 contacto	 con	 la	
misma	 u	 optimice	 la	 diferenciación	 de	 células	mesenquimales	 a	 osteoblastos.	 El	
mismo	patrón	puede	 incrementar	 la	expresión	de	osteocalcina,	pero	disminuir	 la	
proliferación	 celular.	 En	 este	 sentido	 como	 veremos	más	 adelante	 las	 LIPSS	 han	
supuesto	 un	 cambio	 revolucionario,	 ya	 que	 favorecen	 la	 proliferación	 y	 la	
diferenciación	osteoblástica,	así	como	su	adhesión	(8,	10).		
La	 porosidad	 de	 los	 materiales	 favorece	 la	 adhesión	 y	 diferenciación	 celular,	 si	
estos	 son	 de	 tamaño	 adecuado.	 Resulta	 interesante	 ver	 como	 cada	 tipo	 celular	
tiene	afinidad	por	un	tamaño	de	poro	determinado.	Esto	nos	puede	ayudar	a	guiar	








como	 elemento	 predominante	 en	 aleaciones	 para	 su	 uso	 como	biomaterial.	 	 Fue	
descubierto	en	1791	por	William	Gregor	en	Gran	Bretaña,	 tras	estudiar	un	metal	
gris	 plata	 que	 había	 encontrado.	 Posteriormente	 en	 1975	 el	 químico	 Martin	
Kalprotz	 de	 dio	 el	 nombre	 de	 titanio	 en	 referencia	 a	 los	 titanes	 presentes	 en	 la	
mitología	griega.	Es	el	noveno	elemento	más	abundante	de	la	corteza	terrestre.	Se	
extrae	principalmente	del	rulio	(metal	compuesto	por	óxido	de	titanio).		




Pese	 a	 que	 su	 uso	 industrial	 se	 inició	 en	 1946	 tras	 desarrollar	 Justin	 Kroll	 un	










mismo.	 De	 esta	 forma	 categorizamos	 al	 titanio	 puro	 en	 cuatro	 grados	 (tabla	 1)	
según	 la	 American	 Society	 for	 Testing	 Material	 (ASTM)	 en	 función	 de	 la	
concentración	 de	 estas	 “impurezas”.	 La	 graduación	 varía	 principalmente	 en	
función	 de	 la	 cantidad	 de	 Oxígeno	 (O),	 siendo	 el	 titanio	 grado	 1	 el	 que	 tiene	 la	









Grado	 O	(máx.)	 Tensión	máxima	(MPa)	 Elong	(%)	
Módulo		
elasticidad	
1	CP-Ti	 0.18	 240	 24	 103-107	
2	CP-	Ti	 0.25	 345	 20	 103-107	
3	CP-	Ti	 0.35	 450	 18	 103-107	
4	CP-	Ti	 0.40	 550	 15	 103-107	
5	Ti6AL4V	 -	 860	 10	 117-120	
Bone	 -	 150-400	 10-40	 10-40	
	
	
Como	 ya	 dijimos	 previamente	 la	 aleación	 más	 empleada	 como	 biomaterial	 es	
Ti6AL4V,	 especialmente	 para	 aquellos	 casos	 en	 los	 que	 exista	 una	 alta	 demanda	
mecánica.	 Esta	 aleación	 se	 genera	 por	 procesos	 termomecánicos.	 Variando	 las	
características	y	tiempos	del	proceso	podemos	variar	las	propiedades	del	material.	
Podemos	destacar	de	esta	aleación	de	titanio	las	siguientes	ventajas:	
• Alta	 resistencia	 a	 la	 corrosión:	 Tras	 la	 implantación	 de	 una	 estructura	 de	
titanio	 en	 un	 organismo	 vivo	 o	 tras	 su	 contacto	 directo	 con	 oxígeno,	 se	
genera	de	 forma	pasiva	y	rápida	una	capa	de	óxido	de	 titanio	de	5-10	nm	
(TiO2,	 proceso	 de	 pasivación).	 	 Esta	 capa	 protectora	 es	 muy	 estable	 a	 lo	
largo	de	 toda	 la	superficie	del	 implante,	y	genera	una	barrera	que	evita	 la	
corrosión	 en	 la	 superficie	 del	 implante	 (16).	 Esta	 resistencia	 es	 plena	 a	
compuestos	 básicos	 incluso	 en	 caliente,	 a	 ácidos	 orgánicos,	 y	 a	 ácido	
sulfúrico	o	clorhídrico	en	dilución.	La	resistencia	a	ácidos	disminuye	con	la	
temperatura,	 y	 cuando	 estas	 son	 muy	 elevadas,	 se	 producen	 fácilmente	
reacciones	con	el	nitrógeno,	oxígeno,	hidrógeno,	boro	u	otros	no	metales.	La	
resistencia	 del	 titanio	 a	 la	 corrosión	 se	 puede	 ver	 incrementada	 o	
disminuida	por	tratamientos	de	superficie	o	cambios	en	la	aleación.	De	esta	





• Buen	módulo	 de	 elasticidad:	 A	 pesar	 de	 que	 el	módulo	 de	 elasticidad	 del	
titanio	 es	 hasta	 10	 veces	mayor	 que	 el	 del	 hueso	 cortical	 (10-20GPa),	 es	
muy	 inferior	 al	 que	 presentan	 otros	 biomateriales	 como	 el	 acero	 o	 las	
aleaciones	 de	 cromo-cobalto	 (110	 frente	 a	 220	 y	 200).	 Incluso	 podemos	














igual	 que	 el	 titanio	 es	 un	 metal	 de	 transición	 con	 un	 color	 azul	 grisáceo.	 Fue	
descubierto	 en	 1802	 por	 Anders	 Ekeberg.	 Se	 obtiene	 de	 la	 tantalita,	 y	 en	 la	





Es	muy	 resistente	 a	 los	 ácidos,	 excepto	 al	 fluorhídrico.	 Se	 oxida	 ante	 soluciones	
alcalinas.	El	oxígeno	reacciona	muy	bien	con	él	en	caliente.	De	forma	parecida	a	lo	




Una	de	 las	grandes	ventajas	del	 tantalio	para	 su	uso	en	COT	es	 la	posibilidad	de	
crear	 una	 estructura	 tridimensional	 muy	 porosa.	 Cuando	 conseguimos	 con	 el	
tantalio	 esta	 disposición,	 hablamos	 de	 metal	 trabecular	 (figura	 4.	 Zimmer,	
Trabecular	 Metal	 Technology,	 Inc.,	 Parsippany,	 NJ,	 USA),	 que	 consiste	 en	 un	
biomaterial	de	poro	con	celda	abierta	de	500	micras	con	una	estructura	semejante	






esta	 estructura	 tridimensional	 aproxima	 su	 módulo	 de	 elasticidad	 al	 del	 hueso	






Figura	 4:	 Imagen	 quirúrgica	 de	 un	 acetábulo	 de	 metal	 trabecular	 desarrollado	 por	 Zimmer	
(Zimmer,	 Trabecular	 Metal	 Technology,	 Inc.,	 Parsippany,	 NJ,	 USA).	 En	 el	 cuadrante	 inferior	 y	





Las	 cerámicas	 son	 biomateriales,	 generados	 por	 calor	 a	 partir	 de	 compuestos	
metálicos	 y	no	metálicos	 (ejemplo:	 alúmina	Al2O3).	 Se	 generan	por	 aplicación	de	
altas	temperaturas	y	presiones	a	un	polvo	formado	por	sus	componentes	básicos.	
El	tamaño	de	ese	polvo	y	 la	relación	temporal	entre	presión	y	temperatura	van	a	






Esto	 da	 lugar	 a	 un	 material	 muy	 duro,	 con	 unas	 propiedades	 compresivas	
excelentes,	muy	resistente	al	desgaste	y	 la	corrosión,	pero	 frágil.	Para	evitar	este	
gran	inconveniente	se	decidió	añadir	determinados	metales	con	el	fin	de	cubrir	los	
poros	 que	 aparecían	 entre	 las	 partículas	 de	 polvo	 fusionadas.	 De	 esta	 forma	
conseguimos	una	sinergia	entre	las	propiedades	de	la	cerámica	y	las	propiedades	


































forma	podremos	modificar	 la	 corrosión	del	material,	 la	 oxidación,	 el	 desgaste,	 la	
degradación	y	la	integración.	




Mediante	 la	 aplicación	 de	 diferentes	 sustancias	 químicas	 podremos	 cambiar	 la	
superficie	 de	 los	 biomateriales.	 Como	 ejemplo	 aplicado	 al	 titanio,	 con	 un	
tratamiento	 ácido	 disminuimos	 el	 espesor	 de	 la	 capa	 protectora	 de	 óxido	 y	 los	
contaminantes.	Si	en	cambio	aplicamos	un	tratamiento	alcalino	(NaOH)	se	crea	una			
capa	 submicrométrica	 de	 gel	 de	 titanato	 sódico	 con	 mayor	 bioactividad	 que	 la	
superficie	no	 tratada.	Podemos	 también	aplicar	peróxido	de	hidrógeno	con	el	 fin	




campo	 eléctrico,	 e	 impactarlo	 contra	 el	 sólido	 que	 se	 quiere	 modificar.	 De	 esta	
forma	 podemos	 cambiar	 las	 propiedades	 superficiales	 del	 metal.	 Es	 una	 técnica	
muy	empleada	en	la	modificación	de	semiconductores	y	en	el	tratamiento	final	de	
superficies	metálicas	industriales.		
La	 implantación	 de	 iones	 en	 la	 superficie	 de	 biomateriales	 puede	 mejorar	 la	
dureza,	desgaste,	corrosión,	ductilidad	y	bioreactividad.	Como	ejemplo	tenemos	el	
tratamiento	 con	 iridio	 del	 Ti-6Al-4V	 con	 el	 fin	 de	 mejorar	 su	 resistencia	 a	 la	















crear	 una	 membrana	 que	 recubre	 todo	 el	 implante.	 El	 problema	 de	 estas	




vez	 de	 crearse	 las	 membranas	 por	 la	 tensión	 superficial,	 creamos	 una	 capa	
ordenada	por	fuerzas	de	van	der	Waals	tras	la	aplicación	de	una	energía	externa.	












ello,	 las	 cerámicas	 biológicas	 basadas	 en	 calcio	 y	 fósforo	 se	 emplean	 en	
tratamientos	 de	 recubrimiento	 para	 incrementar	 la	 adhesión	 de	 células	 que	 se	
diferenciarán	a	osteoblastos.		
Otras	 cerámicas	 como	 el	 zirconio	 o	 la	 alúmina	 se	 emplean	 en	 tratamientos	 de	
superficie	para	favorecer	las	propiedades	tribológicas	de	otros	materiales	como	el	
titanio.	
Para	 realizar	 el	 depósito	 de	 estos	 materiales	 sobre	 el	 metal,	 existen	 diferentes	
técnicas	que	pueden	ser	químicas,	 físicas	o	por	fenómenos	galvánicos.	Uno	de	los	



















Con	 la	 texturización	 lo	 que	 hacemos	 es	 modificar	 la	 forma	 de	 la	 superficie	 del	
material	 con	 el	 fin	 de	 modificar	 sus	 relaciones	 con	 el	 medio	 en	 el	 que	 se	
encuentran.	 Al	 realizar	 estas	 modificaciones	 podemos	 cambiar	 las	 propiedades	
tribológicas,	mecánicas	y	químicas	en	la	superficie	del	material	(20),	pero	quizás	lo	
que	 más	 nos	 interese	 es	 poder	 cambiar	 las	 forma	 en	 la	 que	 la	 superficie	
interacciona	 con	 las	 proteínas	 y	 células	 del	 medio	 en	 el	 que	 se	 encuentra,	
cambiando	sus	propiedades	osteintegradoras.	
Desde	 el	 punto	de	 vista	de	 la	 respuesta	 celular,	 al	 cambiar	una	 superficie	pulida	
por	una	rugosa,	favorecemos	la	adhesión	celular	y	su	diferenciación	a	osteoblastos,	
y	 escogiendo	patrones	determinados	podemos	 favorecer	o	 impedir	esta	 reacción	
(12).	 De	 esta	 forma	 creando	 modificaciones	 en	 la	 escala	 celular	 (>100µm)	
favorecemos	 la	 adherencia	 de	 células	 precursoras	 de	 osteoblastos,	 pero	 no	
podemos	 controlar	 la	 orientación	de	 la	matriz	 extracelular	 para	 crear	 un	patrón	
anisotrópico	como	el	que	aparece	en	el	tejido	óseo.	
Recientemente	 se	 ha	modificado	 la	 superficie	 de	 biomateriales	 con	 láser	 de	 alta	
potencia,	con	pulsos	de	femtosegundos	de	duración,	lo	que	genera	modificaciones	
de	 superficie	 en	 el	 espectro	 nanométrico.	 Estos	 tratamientos	 con	 láser	 crean	
patrones	periódicos	en	función	de	las	propiedades	del	haz	de	luz	que	favorecen	la	
respuesta	 celular,	 y	 consiguen	 que	 la	 matriz	 extracelular	 se	 oriente	 con	 patrón	
específico,	 y	 sobre	 ésta,	 las	 células	 se	 adhieren	 con	 un	 patrón	 anisotrópico	 que	
recuerda	más	al	tejido	óseo	vivo	(11,	24).	De	esta	forma	la	matriz	extracelular	se	
orienta	en	función	del	dibujo/patrón	periódico	creado	por	el	 láser	y	 las	 fibras	de	
actina	se	adhieren	al	mismo	de	forma	anisométrica	de	la	misma	forma	que	lo	hacen	
en	 el	 hueso	 vivo.	 La	 figura	 8	 representa	 un	 esquema	 realizado	 por	 Matsugati	 y	






Figura	 8:	 Esquema	 tomado	 de	 Matsugati	 modificado	 donde	 se	 ve	 la	 orientación	 de	 la	 matriz	





fenómenos	 tenemos	 que	 remontarnos	 al	 desarrollo	 de	 la	 teoría	 de	 dos	 fotones,	
desarrollada	por	 una	 estudiante	 de	 doctorado	María	Göppert	 hacia	 el	 final	 de	 la	
década	de	los	años	20	(25),	que	con	sus	teorías	postuló	las	bases	de	los	procesos	
ópticos	no	lineales.	En	estos	momentos	el	láser	aún	no	se	había	desarrollado,	y	no	
existían	 en	 esa	 época	 haces	 de	 luz	 con	 las	 características	 adecuadas	 para	
demostrar	 las	propiedades	ópticas	no	 lineales	descritas.	Hubo	que	esperar	hasta	
1960	para	que	 el	Dr.	 T.	Harold	Maiman	desarrollase	 el	 primer	 láser	 funcionante	
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ingeniería	 biomédica,	 donde	 tenemos	 como	 ejemplo	 la	 cirugía	 ocular	 o	 la	
modificación	de	stents	cardiacos	(28).	
Interacción	radiación	láser-materia	






incrementará	de	 forma	drástica	 si	 esta	 longitud	de	onda	 supera	 la	 frecuencia	de	
plasma	del	metal	 (dada	por	 la	 frecuencia	de	 oscilación	de	 las	 cargas	 libres	 en	 el	
metal).	Por	encima	de	este	punto	la	absorción	de	luz	por	el	material	es	elevada.		
Absorción	de	la	radiación	láser	en	metales	
La	absorción	de	 luz	por	 los	metales	es	 la	suma	de	dos	procesos.	Por	un	lado,	nos	
encontramos	 con	 la	 absorción	 lineal	 que	 obedece	 la	 ley	 de	 Beer-Lamber	 y	 que	
básicamente	viene	a	establecer	una	relación	empírica	entre	la	absorción	y	la	luz	en	
función	de	 las	propiedades	del	material	atravesado.	Pero	al	 trabajar	con	 láser	de	
pulsos	 de	 femtosegundos	 de	 duración	 la	 absorción	 por	 mecanismos	 no	 lineales	










Una	 vez	 excitados	 los	 electrones	 se	 crea	 una	 cantidad	 de	 energía	 que	 va	 a	 ser	
disipada	 de	 dos	 formas:	 Se	 puede	 generar	 el	 fenómeno	 fotoeléctrico	 cuando	 la	
energía	 de	 los	 electrones	 es	 suficiente	 para	 liberarlos.	 Si	 no	 consiguen	
desprenderse,	el	equilibrio	energético	 lo	alcanzan	colisionando	con	electrones	de	
su	entorno.	Ambos	procesos	van	a	dar	lugar	a	la	creación	de	calor.	
En	 los	 pulsos-ultracortos	 que	 generamos	 el	 material	 va	 a	 sufrir	 en	 superficie	














optimizamos	 la	 energía	 aplicada	 (29).	 Esto	 podemos	 verlo	 muy	 bien	 en	 la	









Figura	 9:	Diferencias	 en	 el	 proceso	 de	 ablación	 entre	 láser	 de	 pulso	 corto	 y	 ultracorto.	 La	 flecha	




fotoquímico,	 fototérmico	y	 fotomecánico.	 Podemos	ver	pues	 reacciones	químicas	
(creación	 de	 nanoburbujas	 de	 gas	 metal	 y	 vaporización)	 como	 resultado	 de	 la	
actuación	 de	 los	 fotones	 de	 luz,	 aumento	 térmico	 (lo	 que	 genera	 estrés	
termoelástico)	 por	 el	 mismo	 proceso	 y	 cambios	 físicos	 que	 generan	 ablación	
mecánica	 (el	material	 aumenta	de	 tamaño	por	 los	 cambios	de	 temperatura,	pero	
esta	 expansión	 es	 rápida	 y	 sin	 cambios	 en	 la	 periferia,	 lo	 que	 da	 lugar	 a	 la	
expulsión	 del	 material	 por	 aumento	 de	 presión	 y	 temperatura,	 aunque	 también	
podemos	encontrar	fenómenos	de	delaminación	y	fragmentación	en	la	superficie).		
Formación	de	estructuras	periódicas	inducidas	por	láser	en	superficie	
El	 resultado	 de	 aplicar	 un	 láser	 de	 pulsos	 ultracortos	 sobre	 una	 superficie	 va	 a	
generar	 una	 texturización	 de	 la	 misma	 siguiendo	 los	 principios	 que	 hemos	
explicado	 hasta	 el	 momento.	 Este	 resultado	 es	 la	 formación	 de	 una	 estructura	
periódica	 en	 la	 superficie	 o	 LIPSS.	 La	 creación	 de	 LIPSS	 se	 ha	 conseguido	 en	
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diferentes	 tipos	 de	 superficie	 como	 son	 los	 metales,	 los	 polímeros,	













se	 conocen	 bien	 los	 fenómenos	 de	 ablación	 en	 la	 superficie,	 todavía	 no	 se	 está	
seguro	de	cómo	se	generan	las	LIPSS	con	esa	estructura	tan	característica	que	las	
diferencias	del	resto	de	superficies	tratadas	con	láser.	Para	tratar	de	explicar	este	






En	 la	 superficie	 de	 transición	 entre	 un	 metal	 y	 un	 dieléctrico	 (como	 el	 aire)	
aparecen	 electrones	 deslocalizados	 que	 son	 los	 plasmones	 de	 superficie.	 Estas	
quasipartículas	se	diferencian	de	las	que	se	encuentran	en	la	estructura	del	metal	
en	 que	 tienen	 una	 energía	menor.	 Estos	 plasmones	 de	 superficie	 ante	 cualquier	
excitación	(luz)	crean	siempre	campos	electromagnéticos	en	la	superficie	que	es	lo	
que	 llamamos	 polaritón.	 Este	 fenómeno	 da	 lugar	 a	 la	 creación	 de	 ondas	 que	 se	

























en	 el	 área	de	 la	 estructura,	 ya	 que	 estas	 frecuencias	 de	 energía	 se	 absorben	por	
acoplamiento	 entre	 las	 frecuencias	 de	 la	 onda	 incidente	 y	 la	 oscilación	 del	
polaritón.	 Ocurre	 también	 que	 las	 frecuencias	 no	 absorbidas	 de	 un	 determinado	















Se	 puede	 generar	 también	 lo	 que	 se	 conoce	 como	 salto	 de	 frecuencia	 en	 las	
superficies	 periódicas	 en	 los	 metales.	 Este	 salto	 se	 produce	 en	 la	 mitad	 de	 la	
longitud	 de	 onda	 de	 la	 superficie	 (figura	 12).	 En	 un	 cristalino	 sólido	 con	 una	
superficie	periódica	encontramos	dos	posibles	ondas	de	propagación	creadas	por	
plasmones	 de	 superficie,	 ambas	 con	 la	 misma	 longitud	 de	 onda,	 pero	 diferente	











La	 auto-organización	 es	 el	 resultado	 de	 la	 evolución	 desde	 un	 estado	 inestable	
creado	 por	 el	 proceso	 de	 ablación.	 Esta	 inestabilidad	 es	 el	 resultado	 de	 la	











la	 superficie	 éste	 se	 disperse	 con	 dirección	 tangencial,	 con	 lo	 que	 la	 onda	 se	





















al	 implante.	 El	 resultado	 de	 esta	 mejoría	 se	 va	 a	 traducir	 en	 una	 mayor	





Por	 estudios	 en	 superficies	 de	 titanio,	 sabemos	 que	 el	 tratamiento	 con	 láser	
mediante	 la	 generación	 de	 LIPSS	 va	 a	 mejorar	 el	 BIC	 en	 comparación	 con	
superficies	 lisas	 de	 forma	 estadísticamente	 significativa,	 como	 demostró	 in	 vivo	
Coathup	et	al	(10).	Esta	modificación	con	láser	 favorecía	de	forma	equiparable	al	
tratamiento	mecánico	con	arena	la	adherencia	de	los	osteoblastos	en	relación	con	




semejante	 al	 tratamiento	 mecánico	 la	 osteointegración,	 pero	 destacaba	 que	 la	
adhesión	de	osteoblastos	era	de	una	forma	más	favorable,	lo	que	podía	ser	la	causa	
de	una	fuerza	mayor	de	torque	a	la	retirada	de	los	implantes	tratados	con	láser.	
Son	múltiples	 los	 estudios	 in	 vitro	 que	 nos	muestran	 la	mayor	 diferenciación	 de	
células	 mesenquimales	 a	 osteoblastos,	 en	 LIPSS.	 Las	 células	 mesenquimales	 al	
encontrarse	 sobre	 LIPSS	 se	 diferencian	 con	 mayor	 facilidad	 a	 osteoblastos	 que	
sobre	superficies	pulidas,	y	la	adherencia	es	superior	(11,	24,	31,	32).	
Pero	 lo	 que	 marca	 una	 clara	 diferencia	 de	 las	 LIPSS	 en	 relación	 a	 otros	
tratamientos	 de	 texturización	 de	 superficie	 en	 biomateriales,	 y	 que	 puede	 ser	 el	
condicionante	 de	 su	 superioridad	 frente	 a	 los	 demás	 es	 la	 forma	 en	 la	 que	 las	
células	 se	 adhieren	 a	 ellas.	 Cuando	 una	 superficie	 lisa	 o	 tratada	mecánicamente	
(por	 ejemplo	 con	 arena),	 entra	 en	 contacto	 con	 osteoblastos	 o	 células	




láser,	 estas	 células	 se	 polarizan,	 y	 ya	 que	 la	matriz	 extracelular	 que	 generan	 se	
organiza	mediante	una	distribución	anisotrópica	como	la	que	muestra	en	el	hueso	
nativo.	 En	 vez	 de	 adquirir	 una	 forma	 circular,	 las	 células	 se	 orientan	 con	 un	 eje	
mayor	más	 largo	 o	 con	 forma	 triangular	 en	 función	 del	 tipo	 de	 láser	 empleado.	






Figura	 14:	 Imagen	 obtenida	 de	 Matsugaki	 y	 colaboradores	 en	 la	 que	 muestra	 a	 la	 izquierda	 la	
isotropía	 con	 una	 organización	 de	 la	 matriz	 extracelular	 de	 colágeno	 en	 la	 superficie	 lisa	 y	 la	
ansisotropía	sobre	LIPSS	(Copyright	Elsevier,	permiso	de	reproducción	número	4102090725043).	
	
El	 tratamiento	 con	 el	 láser	 va	 a	 generar	 una	 estructura	 periódica	 (semejante	 a	
surcos)	 con	 unos	 parámetros	 de	 profundidad,	 y	 un	 periodo	 en	 el	 espectro	
nanométrico.	 Es	 importante	 que	 estos	 valores	 obtenidos	 sean	 los	 adecuados,	 ya	
que	cuando	la	profundidad	de	 las	ondas	generadas	no	alcanza	 los	 la	profundidad	
de	20	nm	(33),	o	una	anchura	de	al	menos	75	nm	(34),	no	es	distinguido	por	 las	




patrón	 nanométrico	 para	 ver	 cambios	 en	 espectro	 micrométrico.	 Cuando	 esto	
sucede	 se	 pierde	 el	 incremento	 de	 diferenciación	 osteoblástica	 que	 genera	 el	
patrón	nanométrico,	lo	que	va	a	afectar	a	la	osteointegración	(35).	





su	 adherencia	 en	 las	 superficies	 texturizadas.	 En	 cambio	 los	 fibroblastos	 no	 se	







causas	 de	 fracaso	 en	 cirugía	 electiva	 protésica	 (37-39),	 así	 como	 en	 la	
implantología	 dental	 (40).	 Los	 implantes	 disponibles	 a	 día	 de	 hoy	 presentan	
tratamientos	de	superficie	que	no	consiguen	tasas	de	osteointegración	óptimas	y	
durabilidad	 a	 largo	 plazo.	 Los	 tratamientos	 de	 superficie	 laser	 estándar	 usados	
hasta	la	fecha	no	consiguen	igualar	los	resultados	de	osteointegración	en	términos	










La	 generación	 de	 LIPSS	 es	 un	 procedimiento	 industrializado	 que	 puede	 ser	


















En	el	diseño	de	nuestro	proyecto	de	 investigación	diferenciamos	tres	 fases.	En	 la	
primera	 de	 ellas,	 describimos	 los	 materiales	 empleados	 y	 cómo	 tratamos	 los	







la	 obtención	 de	 células	 mesenquimales	 humanas,	 cómo	 se	 expanden	 y	 cómo	 se	
preparan	para	ser	cultivadas	sobre	los	discos,	para	sobre	éstos	cultivar	las	células	











de	 titanio	 (Ti),	 12	 de	 tantalio	 (Ta)	 y	 12	 de	 un	 cermet	 de	 zirconia/niobio.	 Las	
dimensiones	de	los	discos	empleados	son	6,75	mm	(+/-	0,02	mm)	de	diámetro,	1,5	
mm	 (+/-	 0,02mm)	 de	 grosor.	 Estos	 discos	 se	 emplearon	 para	 los	 ensayos	
biológicos	 y	 para	 los	 de	microscopía.	 Para	 la	 caracterización	 física	 generamos	 2	















Una	 vez	 obtenidos	 todos	 los	 discos	 procedimos	 al	 tratamiento	 mecánico	 de	 las	
superficies	con	el	 fin	de	pulir	 las	mismas	para	poder	aplicar	de	 forma	ulterior	el	
resto	 de	 procedimientos	 (Logitech	 PM2A	 polisher,	 Romanel-sur-Morges,	











Los	 materiales	 empleados	 son	 limpiados	 con	 un	 baño	 de	 ultrasonidos	 y	
posteriormente	esterilizados	en	autoclave	(Selecta	Autotester)	a	121ºC	durante	30	
minutos.	





de	 cristales	 de	 tungstato	 de	 potasio	 dopado	 con	 iterbio	 (Yb:KYW)	 amplificador	
regenerativo	de	pulsos	(Amplitude	Systems	S-pulse	HP)	que	genera	pulsos	de	una	
duración	 aproximada	 de	 500	 fs.	 El	 haz	 generado	 por	 el	 láser	 se	 aproxima	 a	 una	





















Estos parámetros son los empleados en todas las superficies en las que se realizó el 
estudio biológico. A mayores realizamos un experimento sobre el cermet con el fin de 
caracterizar los cambios físicos que aparecen en las cerámicas tratadas con láser a 
diferentes potencias. Para ello empleamos los otros 4 discos de cermet restante, y con el 
mismo tratamiento láser, pero a diferentes potencias (control no tratado, 0,05 W, a 0,1 
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W y a 0,2 W) producimos cambios en la superficie. La fluencia láser utilizada en cada 









Los	 cálculos	para	determinar	 la	 fluencia	umbral	 aplicada	 (fth)	ω0	 se	 obtienen	de	
acuerdo	 con	 el	método	de	Liu	 y	 colaboradores	 (42,	 43).	 La	 fluencia	 espacial	 (fr)	
para	un	haz	gaussiano	viene	dada	por	la	ecuación	3:		
	
 	𝜙(𝑟) = 𝜙*𝑒4'5












la	 fluencia	 pico	 está	 relacionada	 con	 el	 diámetro	 del	 área	 ablacionada	 (ecuación	
5):		
	






radio	 del	 haz	 usando	 el	 valor	 para	 ω0	 obtenido	 de	 representar	 D2	 frente	 al	
logaritmo	de	la	energía	del	pulso.	Una	vez	que	se	calcula	ω0,	los	valores	de	fluencia	
se	 pueden	 encontrar	 usando	 la	 ecuación	 5.	 Al	 representar	 D2	 en	 función	 del	
logaritmo	natural	 de	 la	 fluencia	 láser	 aplicada	 y	 extrapolar	 la	 línea	D2	 a	 cero,	 se	
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puede	 calcular	 𝜙<=	(37, 38).	 Los	 diámetros	 representativos	 de	 las	 áreas	
ablacionadas	 se	 midieron	 usando	 un	 microscopio	 óptico	 cinco	 veces	 para	
determinar	un	valor	medio.	
Dispositivo	galvanométrico	
Empleamos	 un	 dispositivo	 con	 espejos	 galvanométricos	 para	 centrar	 el	 haz	 del	
láser	 sobre	 un	 punto.	 El	 sistema	 consta	 de	 una	 cámara	 adaptada	 con	 un	 anclaje	
específico,	un	galvanómetro	y	 lentes	 como	se	muestra	en	 la	 figura	18.	El	haz	del	
láser	entra	en	el	sistema	y	accede	al	primer	punto	donde	se	encuentra	 la	cámara	
que	 en	 su	 adaptador	 tiene	 un	 sistema	 de	 lentes	 y	 obturadores	 que	 permiten	 el	






de	 ultrarrápido	 posicionamiento	 ante	 mínimas	 corrientes	 eléctricas	 (lo	 que	 da	
agilidad	 al	 sistema)	 y	 tienen	 en	 su	 superficie	 un	 tratamiento	 específico	 para	
reflejar	 completamente	 el	 haz	 que	 incide	 sobre	 ellos	 con	 una	 longitud	 de	 onda	
concreta	 (o	 rango	 de	 longitudes	 de	 onda).	 A	 la	 salida	 del	 galvanómetro	 nos	
encontramos	 con	 una	 lente	 telecéntrica	 (F-Theta	 Ronar,	 Qioptiq®),	 con	 una	
longitud	focal	de	100mm,	que	permite	el	enfoque	y	la	colimación	del	láser.	Todo	el	












Un	 microscopio	 electrónico	 de	 barrido	 (Scanning	 Electron	 Microscope,	 SEM)	
permite	 tomar	 imágenes	 de	 una	 muestra	 mediante	 un	 escaneo	 con	 un	 haz	 de	
electrones	de	alta	energía,	que	permite	captar	estructuras	con	una	resolución	de	3	
Angstroms.	 El	 haz	 de	 electrones	 interacciona	 con	 los	 átomos	 de	 la	 muestra,	
produciendo	 señales	 que	 contienen	 información	 acerca	 de	 su	 composición	
química,	 la	topografía	de	la	superficie	y	otras	propiedades	como	la	conductividad	










(EDX).	Se	 trata	de	una	 forma	de	microscopía	de	 fluorescencia	de	 rayos	X,	que	se	
basa	 en	 las	 interacciones	 entre	 la	 radiación	 electromagnética	 y	 la	 materia.	 Sus	
capacidades	 de	 caracterización	 se	 deben	 al	 principio	 fundamental	 de	 que	 cada	
elemento	tiene	una	estructura	atómica	única,	por	lo	que	los	rayos	X	emitidos	son	
característicos	del	 elemento	 en	 concreto;	 permitiendo	 identificar	de	 forma	única	
un	elemento	de	otro.	
Empleamos	 un	 microscopio	 Zeiss	 FESSEM-ULTRA	 Plus	 (figura	 19)	 para	 tomar	




























Sistema	de	vacío	 Sistema	 de	 bombeado	 en	 seco	 completo,	 compuesto	
por	una	bomba	auxiliar	















El	 microscopio	 de	 fuerza	 atómica	 es	 un	 dispositivo	 que	 emplea	 principios	
mecánicos	y	ópticos	para	estudiar	 superficies	detectando	diferencias	en	el	 rango	
nanométrico.	De	 forma	esquemática	 (figura	20)	podemos	decir	que	el	 sistema	se	
basa	en	una	punta	de	unas	micras	de	longitud	y	unos	100	Angstrom	de	diámetro,	
que	sondea	la	superficie	(este	sondaje	se	puede	hacer	por	contacto	o	sin	contacto).	







El	 modelo	 empleado	 en	 nuestro	 estudio	 es	 el	 Agilent	 5500	 AFM	 (figura	 21).	 El	
escaneo	realizado	emplea	un	sensor	por	contacto	 (Nanosensors	TM	PPP-CONTR-
10,	 resonance	 frequency	6-21	kHz,	 tip	height	10-15	μm,	 force	constant	0,02-0,77	
N/m).	Realizamos	el	estudio	por	áreas	de	10	micras	cuadradas	a	una	velocidad	de	
0.5	 lineas/s	con	una	resolución	de	1.024.	La	rugosidad	se	calculó	con	el	software	
























































la	 resolución	 y	 el	 contraste,	 además	 de	 reconstruir	 imágenes	 tridimensionales.	
Tiene	 la	 ventaja	 frente	 a	 la	microscopía	 fotónica	 clásica	 de	 que	 no	 depende	 del	




del	 plano	 focal	 que	 no	 converge	 en	 el	 “pinhole”,	 no	 es	 detectada	 por	 el	
fotomultiplicador.	 Con	 el	 uso	 de	 técnicas	 de	 fluorescencia	 podemos	 ver	 los	




















Objetivos	 5XEPI	 10XEPI	 20XEPI	 50XEPI	 100XEPI	
Distancia	de	trabajo[mm]	 23,5	 17,3	 4,5	 1,0	 1,0	
Apertura	numérica	 0,15	 0,3	 0,45	 0,8	 0,9	
Campo	de	visión	[µm]	 2546x1909	 1273x955	 637x437	 253x190	 123x92	
Muestreo	espacial	[µm]	 3,32	 1,66	 0,83	 0,33	 0,17	
Máxima	inclinación	 8,5°	 14°	 21°	 42°	 51°	























Para	 estudiar	 la	 hidrofobicidad	 de	 la	 nueva	 superficie	 creada	 empleamos	 un	
medidor	 del	 ángulo	 de	 contacto	 o	 ángulo	 de	 humectancia.	 El	 dispositivo	 está	
formado	por	una	 superficie	de	apoyo	donde	se	deposita	 la	estructura	a	estudiar.	
Sobre	ella	 se	deposita	una	gota	de	una	sustancia	 líquida,	 como	el	agua,	que	es	 la	
que	 empleamos	 en	 nuestro	 estudio.	 Enfocando	 el	 comportamiento	 de	 esta	 gota	






































	 cos 𝜃%F = 𝜎HI − 𝜎HK 𝜎KI 	 (6)	
	
En	la	ecuación	σSV,	σSL	y	σLV	representan	las	tensiones	de	interfase	entre	sólido-gas,	









A	 partir	 de	 este	 punto	 resumimos	 la	 obtención	 de	 células	 mesenquimales,	 la	






siempre	menores	de	65	 años	previo	 consentimiento	 informado	y	 aceptación	por	
parte	 de	 éstos.	 Se	 aplicaron	 protocolos	 validados	 por	 el	 comité	 de	 ética	 y	 se	









mezcla	en	 la	 cresta	y	 tras	esperar	5	segundos	comenzamos	con	 la	aspiración	del	
contenido	medular.	Esta	técnica	permite	crear	un	sistema	manual	de	baja	presión,	
para	 evitar	 la	 hemólisis	 celular	 durante	 la	 extracción	 que	 hemos	 experimentado	
con	 otras	 técnicas	 empleadas	 con	 anterioridad	 en	 otros	 proyectos.	 Tras	 la	
extracción	 el	 contenido	 se	 almacenó	 en	 tubos	 con	 citrato	 y	 se	 procedió	 a	 su	
inmediato	transporte	al	laboratorio.	
En	el	laboratorio	aplicamos	un	protocolo	de	gradiente	de	Ficol-Histopaque	(Sigma	
Aldrich)	 para	 aislar	 las	 células	mesenquimales	 de	 las	muestras	 como	 el	 descrito	





capas	 más	 superficiales	 y	 aparece	 una	 interfase	 en	 la	 zona	 media	 donde	
encontramos	 las	 células	 mesenquimales.	 El	 aspirado	 es	 pipeteado	 en	 un	 tubo	
nuevo,	 en	el	mismo	es	 lavado	con	D-MEM	y	 centrifugado	a	1.500	 rpm	durante	3	
minutos	formándose	un	pellet	rico	en	células	mesenquimales.		




poder	 ser	 empleadas	 para	 cultivo	 sobre	 los	 nuevos	 materiales.	 Para	 conocer	 la	
densidad	celular	empleamos	un	hemocitómetro	(cámara	de	Neubauer).		





Figura	27:	 Imagen	de	microscopía	óptica	que	muestra	 las	 células	mesenquimales	 tras	alcanzar	 la	
confluencia.	
Cultivo	celular	sobre	superficie	
Introducimos	 los	 discos	 de	 forma	 individual	 en	 placas	 de	 cultivo	 con	medio	 (D-
MEM,	 20%	 suero	 bovino	 fetal	 y	 gentamicina)	 y	 añadimos	 las	 células	
mesenquimales	 con	una	 concentración	de	 25.000	 células	 por	 cm3.	 Las	 células	 se	
incubaron	 en	 los	 discos	 durante	 5,10,15	 y	 20	 días	 (cuatro	 puntos	 de	 control	
temporal)	 con	 unas	 condiciones	 de	 concentración	 de	 CO2	 del	 5%	 y	 37ºC	 de	



















se	 describen	 más	 adelante.	 En	 todo	 momento	 comparamos	 los	 resultados	
obtenidos	 por	 técnicas	 de	 ELISA	 entre	 materiales	 rugosos	 frente	 a	 los	 lisos.	 El	
estudio	 entre	 ambas	 superficies	 para	 cada	 tipo	 de	 material	 se	 realiza	 al	 mismo	
tiempo	para	minimizar	errores.		
Una	 vez	 finalizados	 los	 estudios	 mediante	 ensayos	 de	 inmunofluorescencia,	
procedimos	 a	 la	 limpieza	 y	 nueva	 esterilización	 de	 los	 discos	 para	 el	 estudio	 de	
proliferación	(estudio	de	MTT),	para	lo	que	realizamos	un	nuevo	cultivo	sobre	los	
discos	con	los	mismos	puntos	de	control.		
Una	vez	 finalizado	el	 experimento	 con	 los	discos,	 lisamos	 las	 células	adheridas	a	
los	mismos,	limpiamos	por	ultrasonidos	los	discos	y	los	esterilizamos	en	autoclave	

















1. Una	 vez	 cultivadas	 las	 células	 sobre	 el	 material,	 en	 el	 punto	 de	 control	
procedemos	 a	 retirar	 el	medio	 y	 añadir	 la	 solución	 de	MTT	 siguiendo	 las	
recomendaciones	del	fabricante.		
2. Dejamos	las	células	con	la	solución	en	cultivo	toda	la	noche.		
3. La	 mañana	 siguiente	 retiramos	 la	 solución,	 y	 disolvemos	 los	 cristales	 de	
formazán	 en	 una	 cantidad	 equivalente	 de	 volumen	 a	 la	 de	medio	 original	
empleada	 de	 dimetil	 sulfóxido	 (DMSO)	 mediante	 agitación	 durante	 15	
minutos.		








ambiente	 (18-25°C).	 El	 pocillo	 con	 los	 anticuerpos	 lo	 usamos	
inmediatamente	tras	retirarlo	del	congelador	a	-20°C.	
2. Diseñamos	 una	 gradilla	 para	 las	 muestras	 por	 duplicado	 de	 cada	
material	 y	 momento.	 Sumamos	 las	 referencias	 y	 el	 control	 vacío	 por	
duplicado.		










7. Añadimos	 100	 microlitros	 de	 solución	 sustrato	 TMB	 en	 todos	 los	
pocillos.	
8. Incubamos	 los	 pocillos	 entre	 18	 y	 25	 °C	 durante	 10	 minutos	








11. Calculamos	 los	 resultados	 de	 acuerdo	 a	 las	 recomendaciones	 del	
fabricante	para	detección	de	errores.	
Niveles	de	factor	de	necrosis	tumoral	Alfa	
Para	 estudiar	 las	 diferencias	 en	 los	 valores	 de	 TNF-alfa	 empleamos	 el	 kit	
desarrollado	por	eBioscience.	Los	niveles	de	IL-6	y	TNF-alfa	se	elevan	en	procesos	
inflamatorios,	en	nuestro	caso	se	elevaría	ante	materiales	no	biocompatibles	que	
iniciasen	 una	 respuesta	 inmune.	 El	 protocolo	 del	 fabricante	 se	 describe	 a	
continuación:	
1. Igualar	la	temperatura	de	los	reactantes	y	las	muestras	a	la	temperatura	
ambiente	 (18-25°C).	 El	 pocillo	 con	 los	 anticuerpos	 lo	 usamos	
inmediatamente	tras	retirarlo	del	congelador	a	-20°C.	
2. Diseñamos	 una	 gradilla	 para	 las	 muestras	 por	 duplicado	 de	 cada	
material	 y	 momento.	 Sumamos	 las	 referencias	 y	 el	 control	 vacío	 por	
duplicado.		







6. Retiramos	 la	 película	 cobertura.	 Lavamos	 los	 pocillos	 6	 veces	 con	400	
microlitros	de	buffer	de	lavado	que	aspiramos	en	su	totalidad	tras	10-15	
segundos	de	espera	sin	manipular	la	superficie	de	los	pocillos.	
7. Añadimos	 100	 microlitros	 de	 solución	 sustrato	 TMB	 en	 todos	 los	
pocillos.	
8. Incubamos	 los	 pocillos	 entre	 18	 y	 25	 °C	 durante	 10	 minutos	








11. Calculamos	 los	 resultados	 de	 acuerdo	 a	 las	 recomendaciones	 del	
fabricante	para	detección	de	errores.	
La	producción	extracelular	de	colágeno	









6. Dejamos	 enfriar	 las	muestras	 hasta	 la	 temperatura	 de	 la	 habitación	 y	
medimos	la	absorbancia	a	562	nm	en	un	espectrofotómetro.	









1. Inicialmente	 procedemos	 aplicamos	 a	 las	 muestras	 Lell	 LYsisi	 Buffer	










8. Procedemos	a	 leer	 los	niveles	 luminiscencia	 con	un	espectrofotómetro	
en	la	longitud	de	onda	de	los	405	nm.	
Niveles	de	osteocalcina	
Para	 estudiar	 los	 niveles	 de	 osteocalcina	 empleamos	 los	 kits	 de	 ELISA	 de	
ThermoFisher	 Scientific	 Human	 Osteocalcin	 INSTANT	 ELISATM	 Kit.	 Procedimos	
según	 las	 recomendaciones	 del	 fabricante.	 La	 osteocalcina	 es	 la	 mayor	 proteína	
extracelular	no	colágena	en	la	matriz	ósea.	
1. Igualar	la	temperatura	de	los	reactantes	y	las	muestras	a	la	temperatura	
ambiente	 (18-25°C).	 El	 pocillo	 con	 los	 anticuerpos	 lo	 usamos	
inmediatamente	tras	retirarlo	del	congelador	a	-20°C.	
2. Diseñamos	 una	 gradilla	 para	 las	 muestras	 por	 duplicado	 de	 cada	









6. Retiramos	 la	 película	 cobertura.	 Lavamos	 los	 pocillos	 3	 veces	 con	400	
microlitros	de	buffer	de	lavado	que	aspiramos	en	su	totalidad	tras	10-15	
segundos	de	espera	sin	manipular	la	superficie	de	los	pocillos.	
7. Añadimos	 100	 microlitros	 de	 solución	 sustrato	 TMB	 en	 todos	 los	
pocillos.	
8. Incubamos	 los	 pocillos	 entre	 18	 y	 25	 °C	 durante	 10	 minutos	








11. Calculamos	 los	 resultados	 de	 acuerdo	 a	 las	 recomendaciones	 del	
fabricante	para	detección	de	errores.	
Niveles	de	osteopontina	
Para	 estudiar	 los	 niveles	 de	 osteopontina	 empleamos	 los	 kits	 de	 ELISA	 de	
ThermoFisher	 Scientific	 Human	 Osteopontin	 Platinum	 ELISA.	 Procedimos	 según	
las	 recomendaciones	 del	 fabricante.	 La	 osteopontina	 también	 llamada	
sialoproteína	 I,	 es	 una	 proteína	 expresada	 en	 diferentes	 tejidos,	 pero	 en	 hueso	
afecta	a	la	remodelación	ósea	y	es	expresada	por	los	osteoblastos.	
1. Preparamos	 los	 reactivos	 de	 acuerdo	 a	 las	 recomendaciones	 del	
fabricante.	
2. Diseñamos	 una	 gradilla	 para	 las	 muestras	 por	 duplicado	 de	 cada	





3. Lavamos	 los	 pocillos	 2	 veces	 con	 400	microlitros	 de	 buffer	 de	 lavado	




con	 una	 concentración	 de	 60	 ng/mL,	 por	 lo	 que	 tras	 mezclar	
conseguimos	 una	 concentración	 de	 30ng/mL,	 ahora	 vamos	 retirando	
100	microlitros	de	estos	primeros	pocillos	de	control	y	los	añadimos	al	
siguiente,	 y	 repitiendo	 el	 procedimiento	 conseguimos	 una	 dilución	
controlada	al	50%	con	cada	paso.	
5. Añadimos	100	microlitros	de	solución	de	dilución	a	los	controles	vacíos.	
6. Añadimos	 80	microlitros	 de	 solución	 de	 dilución	 a	 los	 pocillos	 donde	
van	a	ir	las	muestras.	




9. Preparamos	 el	 conjugado	 de	 biotina	 según	 las	 recomendaciones	 del	
fabricante.	




12. Incubamos	 los	pocillos	 cubiertos	entre	18	y	25	 °C	cubiertos	durante	1	
hora	en	un	agitador.	








16. Retiramos	 la	 película	 cobertura.	 Lavamos	 los	 pocillos	 6	 veces	 con	400	
microlitros	de	buffer	de	lavado	que	aspiramos	en	su	totalidad	tras	10-15	
segundos	de	espera	sin	manipular	la	superficie	de	los	pocillos.	
17. Añadimos	 100	 microlitros	 de	 solución	 sustrato	 TMB	 en	 todos	 los	
pocillos.	
18. Incubamos	 los	 pocillos	 entre	 18	 y	 25	 °C	 durante	 10	 minutos	








21. Calculamos	 los	 resultados	 de	 acuerdo	 a	 las	 recomendaciones	 del	
fabricante	para	detección	de	errores.	
Lectura	mediante	láser	confocal	de	fluorescencia	
Empleamos	 Calcein-AM	 y	 yoduro	 de	 propidio	 para	 teñir	 las	 células	 cultivadas	
sobre	 las	 placas	 una	 vez	 finalizado	 el	 cultivo.	 Procedimos	 a	 cultivas	 durante	 48	
horas	 las	 células	 con	 el	 preparado	 como	 mencionamos	 previamente,	 y	
posteriormente	 lavamos	cuidadosamente	con	DMEM	el	material.	Mediante	el	uso	










Una	 vez	 obtenidos	 todos	 los	 resultados,	 iniciamos	 el	 estudio	 descriptivo	 de	 los	




En	 aquellos	 casos	 en	 los	 que	 las	 muestras	 mantenían	 una	 distribución	 normal	
aplicamos	un	test	t-student	para	encontrar	diferencias	entre	los	discos	lisos	y	 los	
rugosos.	 Si	 las	 desviaciones	 estándar	 no	 son	 iguales,	 aplicamos	 entonces	 la	
corrección	de	Welch.	
En	 los	 casos	 en	 los	 que	 la	 distribución	de	datos	no	 se	 adaptó	 a	 una	distribución	
















TITANIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,450 0,687 0,647 0,760 0,868 0,928 0,897 0,875 
DE 0,027 0,015 0,033 0,009 0,019 0,045 0,029 0,019 
Error de la media 0,011 0,006 0,014 0,004 0,008 0,018 0,012 0,008 
                  
IC inferior 95%  0,422 0,671 0,612 0,751 0,848 0,881 0,867 0,855 
IC superior 95%  0,478 0,703 0,682 0,769 0,889 0,975 0,927 0,895 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
TANTALIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,243 0,410 0,242 0,547 0,387 0,562 0,588 0,598 
DE 0,020 0,024 0,010 0,014 0,020 0,012 0,015 0,016 
Error de la media 0,008 0,010 0,004 0,006 0,008 0,005 0,006 0,007 
                  
IC inferior 95%  0,223 0,385 0,231 0,532 0,366 0,549 0,573 0,582 
IC superior 95%  0,264 0,435 0,252 0,561 0,407 0,574 0,604 0,615 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
CERMET 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,328 0,328 0,453 0,455 0,563 0,538 0,732 0,712 
DE 0,008 0,010 0,010 0,012 0,020 0,029 0,012 0,008 
Error de la media 0,003 0,004 0,004 0,005 0,008 0,012 0,005 0,003 
                  
IC inferior 95%  0,320 0,318 0,443 0,442 0,543 0,508 0,719 0,704 













y	 15	 días	 un	 comportamiento	 superior	 de	 las	 superficies	 en	 las	 que	 generamos	




















continuación	 (tabla	 10),	 con	 un	 diagrama	 de	 barras	 en	 cada	 material	 donde	 se	
esquematizan	 los	 resultados	 obtenidos	 para	 las	 medias	 con	 sus	 desviaciones	
estándar.	
Tabla	 10:	 Valores	 medios,	 con	 desviación	 estándar	 (DE)	 y	 error	 de	 la	 media,	 así	 como	 valores	
superior	e	inferior	para	el	intervalo	de	confianza	al	95%	para	el	valor	real	de	la	media	del	ensayo	de	
IL-6.	SM:	Material	liso,	LIPSS:	Material	tratado	con	láser.	
TITANIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,020 0,025 0,034 0,023 0,019 0,011 0,023 0,031 
DE 0,001 0,002 0,001 0,002 0,001 0,002 0,002 0,005 
Error de la 
media 0,000 0,001 0,000 0,001 0,000 0,001 0,001 0,002 
                  
IC inferior 95%  0,019 0,023 0,033 0,021 0,018 0,009 0,021 0,026 
IC superior 95%  0,021 0,028 0,036 0,025 0,020 0,014 0,025 0,035 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
TANTALIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,012 0,015 0,044 0,034 0,030 0,021 0,023 0,032 
DE 0,002 0,001 0,002 0,002 0,002 0,001 0,002 0,002 
Error de la 
media 0,001 0,000 0,001 0,001 0,001 0,000 0,001 0,001 
                  
IC inferior 95%  0,010 0,015 0,042 0,032 0,028 0,020 0,021 0,029 
IC superior 95%  0,014 0,016 0,046 0,036 0,031 0,022 0,025 0,034 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
CERMET 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,012 0,015 0,044 0,034 0,030 0,021 0,023 0,032 
DE 0,002 0,001 0,002 0,002 0,002 0,001 0,002 0,002 
Error de la 
media 0,001 0,000 0,001 0,001 0,001 0,000 0,001 0,001 
                  
IC inferior 95%  0,010 0,015 0,042 0,032 0,028 0,020 0,021 0,029 














bajos,	 incluso	 menores	 que	 los	 registrados	 en	 las	 superficies	 de	 titanio.	 En	 el	
tántalo	 las	 LIPSS	 sí	 parecen	 generar	 un	 aumento	 de	 IL-6	 estadísticamente	









Al	 igual	que	ocurre	con	 los	metales,	 la	cerámica	prácticamente	no	 induce	respuesta	












Tabla	 11:	 Valores	 medios,	 con	 desviación	 estándar	 (DE)	 y	 error	 de	 la	 media,	 así	 como	 valores	
superior	e	inferior	para	el	intervalo	de	confianza	al	95%	para	el	valor	real	de	la	media	del	TNF-alfa.	
SM:	Material	liso,	LIPSS:	Material	tratado	con	láser.	
TITANIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,017 0,010 0,029 0,024 0,031 0,023 0,045 0,031 
DE 0,001 0,000 0,001 0,003 0,001 0,002 0,002 0,002 
Error de la media 0,000 0,000 0,000 0,001 0,001 0,001 0,001 0,001 
                  
IC inferior 95%  0,015 0,010 0,028 0,021 0,030 0,022 0,043 0,030 
IC superior 95%  0,018 0,011 0,031 0,027 0,032 0,025 0,047 0,033 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
TANTALIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,021 0,015 0,020 0,019 0,044 0,033 0,054 0,044 
DE 0,002 0,001 0,002 0,001 0,004 0,001 0,003 0,005 
Error de la media 0,001 0,000 0,001 0,000 0,001 0,000 0,001 0,002 
                  
IC inferior 95%  0,019 0,014 0,017 0,018 0,040 0,032 0,050 0,038 
IC superior 95%  0,024 0,016 0,022 0,020 0,047 0,034 0,057 0,049 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
CERMET 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,032 0,032 0,045 0,045 0,047 0,047 0,050 0,050 
DE 0,002 0,002 0,001 0,003 0,003 0,001 0,003 0,003 
Error de la media 0,001 0,001 0,001 0,001 0,001 0,001 0,001 0,001 
                  
IC inferior 95%  0,030 0,030 0,044 0,042 0,044 0,046 0,048 0,048 















El	 tantalio	 también	muestra	valores	muy	bajos	de	 inflamación	expresados	por	el	










El	 comportamiento	 de	 la	 inflamación	 medida	 por	 la	 expresión	 de	 TNF-alfa	 es	
parecido	al	de	 la	 IL-6,	donde	vemos	una	expresión	mínima	de	estos	valores,	 y	 sin	










Tabla	 12:	 Valores	 medios,	 con	 desviación	 estándar	 (DE)	 y	 error	 de	 la	 media,	 así	 como	 valores	
superior	e	 inferior	para	el	 intervalo	de	confianza	(IC)	al	95%	para	 los	valores	del	valor	real	de	 la	
media	 de	 la	 producción	 de	 matriz	 extracelular	 de	 colágeno.	 SM:	 Material	 liso,	 LIPSS:	 Material	
tratado	con	láser.	
TITANIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,000 0,207 0,210 0,345 0,413 0,542 0,620 0,740 
DE 0,000 0,008 0,009 0,033 0,026 0,012 0,023 0,006 
Error de la media 0,000 0,003 0,004 0,013 0,011 0,005 0,009 0,003 
                  
IC inferior 95%  0,000 0,198 0,201 0,311 0,386 0,529 0,596 0,733 
IC superior 95%  0,000 0,216 0,219 0,379 0,440 0,554 0,644 0,747 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
TANTALIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,000 0,103 0,125 0,209 0,303 0,427 0,483 0,742 
DE 0,000 0,005 0,014 0,091 0,015 0,015 0,014 0,023 
Error de la media 0,000 0,002 0,006 0,037 0,006 0,006 0,006 0,009 
                  
IC inferior 95%  0,000 0,098 0,111 0,114 0,288 0,411 0,469 0,717 
IC superior 95%  0,000 0,109 0,140 0,305 0,319 0,443 0,498 0,766 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
CERMET 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,001 0,001 0,185 0,211 0,339 0,435 0,330 0,538 
DE 0,001 0,001 0,014 0,008 0,050 0,059 0,015 0,030 
Error de la media 0,000 0,000 0,006 0,003 0,020 0,024 0,006 0,012 
                  
IC inferior 95%  0,000 0,000 0,170 0,202 0,286 0,374 0,314 0,507 
IC superior 95%  0,001 0,001 0,199 0,219 0,391 0,497 0,345 0,569 
Titanio	










superiores	 en	 todos	 los	 casos	 en	 superficies	 tratadas	mediante	 láser,	 pero	 estas	









los	 obtenidos	 con	 los	 metales,	 pero	 vemos	 una	 diferencia	 estadísticamente	











Los	 resúmenes	 de	 los	 valores	 obtenidos	 en	 el	 ensayo	 de	 fosfatasa	 alcalina	 se	
muestran	a	continuación.	
Tabla	 13:	 Valores	 medios,	 con	 desviación	 estándar	 (DE)	 y	 error	 de	 la	 media,	 así	 como	 valores	
superior	 e	 inferior	 para	 el	 intervalo	 de	 confianza	 (IC)	 al	 95%	 para	 el	 valor	 real	 de	 la	media	 de	
fosfatasa	alcalina.	SM:	Material	liso,	LIPSS:	material	tratado	con	láser.	
TITANIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,645 0,783 0,713 0,853 0,907 0,878 1,100 1,495 
DE 0,014 0,023 0,008 0,029 0,010 0,008 0,063 0,125 
Error de la media 0,006 0,010 0,003 0,012 0,004 0,003 0,026 0,051 
                  
IC inferior 95%  0,631 0,759 0,705 0,822 0,896 0,870 1,034 1,364 
IC superior 95%  0,660 0,808 0,722 0,884 0,918 0,886 1,166 1,626 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
TANTALIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,445 0,593 0,513 0,657 0,758 0,775 0,795 0,770 
DE 0,005 0,055 0,008 0,029 0,023 0,023 0,042 0,019 
Error de la media 0,002 0,022 0,003 0,012 0,009 0,009 0,017 0,008 
                  
IC inferior 95%  0,439 0,536 0,505 0,627 0,734 0,751 0,751 0,750 
IC superior 95%  0,451 0,651 0,522 0,687 0,783 0,799 0,839 0,790 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
CERMET 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,411 0,828 0,429 0,907 0,487 0,942 0,528 0,880 
DE 0,044 0,073 0,047 0,021 0,042 0,049 0,044 0,115 
Error de la media 0,018 0,030 0,019 0,009 0,017 0,020 0,018 0,047 
                  
IC inferior 95%  0,365 0,751 0,380 0,885 0,442 0,891 0,482 0,760 











Figura	41:	Diagrama	de	barras	para	 las	medias	del	estudio	de	 la	producción	de	 fosfatasa	alcalina	
con	su	desviación	estándar	para	el	titanio.	
Tantalio	
El	 tantalio	muestra	menor	expresión	de	 fosfatasa	alcalina	que	el	 titanio	en	 todos	
los	puntos	del	estudio.	Cuando	diferenciamos	entre	superficies	lisas	y	LIPSS,	vemos	






















Tabla	 14:	 Valores	 medios,	 con	 desviación	 estándar	 (DE)	 y	 error	 de	 la	 media,	 así	 como	 valores	
superior	 e	 inferior	 para	 el	 intervalo	 de	 confianza	 (IC)	 al	 95%	 para	 el	 valor	 real	 de	 la	media	 de	
osteocalcina.	SM:	Material	liso,	LIPSS:	Material	tratado	con	láser.	
TITANIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,308 0,608 0,527 0,803 0,697 1,167 0,843 1,542 
DE 0,013 0,034 0,019 0,016 0,014 0,082 0,019 0,022 
Error de la media 0,005 0,014 0,008 0,007 0,006 0,033 0,008 0,009 
                  
IC inferior 95%  0,294 0,572 0,507 0,786 0,682 1,081 0,824 1,518 
IC superior 95%  0,322 0,644 0,546 0,821 0,711 1,252 0,863 1,565 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
TANTALIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,203 0,587 0,227 0,628 0,433 0,708 0,568 0,923 
DE 0,005 0,010 0,012 0,016 0,019 0,008 0,012 0,029 
Error de la media 0,002 0,004 0,005 0,007 0,008 0,003 0,005 0,012 
                  
IC inferior 95%  0,198 0,576 0,214 0,612 0,413 0,700 0,556 0,893 
IC superior 95%  0,209 0,598 0,239 0,645 0,452 0,716 0,581 0,954 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
CERMET 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,325 0,695 0,317 0,773 0,403 0,720 0,372 0,741 
DE 0,016 0,042 0,041 0,047 0,053 0,043 0,035 0,061 
Error de la media 0,007 0,017 0,017 0,019 0,021 0,017 0,014 0,025 
                  
IC inferior 95%  0,308 0,651 0,274 0,723 0,347 0,675 0,335 0,677 




Al	 igual	 que	 ocurre	 con	 la	 fosfatasa	 alcalina,	 debido	 a	 las	 características	
intrínsecamente	favorables	del	titanio	y	el	tantalio,	 los	resultados	de	osteocalcina	
son	excelentes	 en	 todas	 las	 superficies,	 pero	vemos	que	el	 tratamiento	 con	 láser	

















En	 este	 caso	 el	 comportamiento	 es	 semejante	 al	 visto	 en	 los	 registros	 de	 la	











Tabla	 15:	 Valores	 medios,	 con	 desviación	 estándar	 (DE)	 y	 error	 de	 la	 media,	 así	 como	 valores	
superior	 e	 inferior	 para	 el	 intervalo	 de	 confianza	 (IC)	 al	 95%	 para	 el	 valor	 real	 de	 la	media	 de	
osteopontina.	SM:	Material	liso,	LIPSS:	Material	tratado	con	láser.	
TITANIO 		 		 		 		 		 		 		
			 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,418 1,050 0,545 1,385 0,628 1,542 0,782 1,745 
DE 0,018 0,084 0,008 0,125 0,012 0,022 0,021 0,018 
Error de la media 0,007 0,034 0,003 0,051 0,005 0,009 0,009 0,007 
                  
IC inferior 95%  0,399 0,962 0,536 1,254 0,616 1,518 0,759 1,727 
IC superior 95%  0,438 1,138 0,554 1,516 0,641 1,565 0,804 1,763 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
TANTALIO 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,312 0,738 0,405 0,833 0,410 0,920 0,618 1,067 
DE 0,010 0,035 0,005 0,048 0,009 0,011 0,010 0,082 
Error de la media 0,004 0,014 0,002 0,020 0,004 0,004 0,004 0,033 
                  
IC inferior 95%  0,301 0,702 0,399 0,783 0,401 0,909 0,608 0,981 
IC superior 95%  0,322 0,775 0,411 0,884 0,419 0,932 0,629 1,152 
		 		 		 		 		 		 		 		 		
CERMET 		 		 		 		 		 		 		 		
		 SM 5 LIPSS 5 SM 10 LIPSS 10 SM 15 LIPSS 15 SM 20 LIPSS 20 
Media 0,327 0,620 0,380 0,664 0,526 0,695 0,479 0,688 
DE 0,025 0,030 0,045 0,011 0,051 0,057 0,044 0,048 
Error de la media 0,010 0,012 0,018 0,005 0,021 0,023 0,018 0,019 
                  
IC inferior 95%  0,301 0,589 0,333 0,652 0,472 0,635 0,433 0,638 


































Los	parámetros	empleados	en	 la	configuración	del	 láser	se	muestran	en	 la	 figura	
50.	Éstos	valores	son	 los	empleados	en	 la	superficie	de	 los	discos	para	el	estudio	
biológico	y	poder	 comparar	 las	LIPSS	 frente	 a	 las	 superficies	 lisas.	 Para	 estudiar	



















Las	 siguientes	 imágenes	 (figura	 51)	 muestran	 el	 contraste	 entre	 la	 superficie	








En	 la	 imagen	 superior	 (figura	 51)	 podemos	 ver	 a	 diferentes	 aumentos	 las	 dos	
superficies	 creadas	 sobre	 el	 titanio,	 donde	objetivamos	 las	diferencias	 existentes	
entre	ambos	 tratamientos	de	 superficie.	Podemos	ver	 cómo	 las	diferencias	 entre	
las	 rugosidades	 de	 superficie	 se	 aprecian	 sobretodo	 en	 el	 momento	 en	 el	 que	
pasamos	 al	 espectro	 de	 los	 nanómetros,	 lo	 que	 nos	 da	 una	 idea	 del	 tamaño	 del	
patrón	 creado,	 ya	 que	 las	 ondas	 generadas	 tienes	 una	 frecuencia	 de	 780	 nm.	


























tantalio	 (figura	53),	 y	 también	en	 la	profundidad,	 como	demuestran	 los	 estudios	












En	 las	 superficies	 pulidas	 existe	 una	 transición	 uniforme	 y	 una	 estructura	
homogénea	 mientras	 que	 en	 la	 superficie	 tratada	 con	 láser	 vemos	 cambios	 de	
transición	entre	materiales	más	abruptos	 (figura	55),	 como	demuestra	en	mayor	
medida	 la	 imagen.	 De	 esta	 forma	 en	 la	 parte	 del	metal	 nos	 encontramos	 con	 la	
creación	de	LIPSS	al	igual	que	ocurría	en	el	titanio	o	tantalio,	pero	en	cambio	en	la	







Figura	 55:	Muestra	 la	 transición	 entre	 el	metal	 y	 la	 cerámica	 con	más	 detalle.	 En	 el	 centro	 de	 la	






Las	 siguientes	 imágenes	 (figura	 56)	 muestran	 las	 diferencias	 encontradas	
mediante	el	estudio	con	microscopía	de	fuerza	atómicas.	En	la	gráfica	se	muestras	
la	profundidad	de	 las	 superficies	y	el	valor	de	 la	 rugosidad	 (Ra).	En	 la	 superficie	
lisa	 es	 bajo	 dado	 que	 no	 existe	 rugosidad	 en	 el	 material,	 sin	 alcanzar	 el	 punto	
óptimo	 que	 favorece	 la	 diferenciación	 osteoblástica	 (11,	 46).	 	 Por	 debajo	 de	

























titanio	 y	 tantalio.	 Para	 ello	 realizamos	 la	 medición	 del	 ángulo	 de	 contacto	 en	
diferentes	 puntos	 de	 la	 muestra,	 y	 tomamos	 el	 valor	 medio	 de	 las	 diferentes	
mediciones	a	la	izquierda	y	a	la	derecha.	El	valor	final	se	acepta	como	media	de	los	




Tabla	 17:	 Valores	 medios	 del	 ángulo	 de	 contacto	 para	 las	 diferentes	 superficies	 metálicas	
estudiadas.	
Material	 Derecha	 Izquierda	 Media	
Titanio	liso	 74	 76	 75	
Tantalio	liso	 76	 78	 77	
Titanio	LIPSS	 135	 131	 133	

















Figura	 58:	 Vemos	 el	 comportamiento	 del	 cermet	 tratado	 con	 diferentes	 potencias	 de	 láser:	 a)	 el	















Aprovechando	 la	 fluorescencia	 celular	 inducida	 en	 las	 células	 mesenquimales	
estudiamos	cómo	éstas	se	comportaban	sobre	las	LIPSS,	y	también	estudiamos	con	
detenimiento	 el	 comportamiento	 de	 las	 mismas	 en	 la	 zona	 de	 transición	 del	
cermet.	
Tenemos	 que	 tener	 en	 cuenta	 que,	 a	 diferencia	 del	 cultivo	 celular	 en	 placas	 de	













cerámica	 y	 el	 metal	 en	 el	 cermet.	 En	 la	 parte	 superior	 las	 células	 se	 orientan	 en	 una	 misma	





































Cuando	estudiamos	 la	 implantación	del	 láser	con	pulsos	ultracortos	en	el	ámbito	
biomédico,	vemos	que	lleva	años	empleándose,	obteniendo	casi	8.000	referencias	
cuando	 introducimos	 los	 términos	 “(femtosecond)	 AND	 laser”	 en	 el	 motor	 de	
búsqueda	Pubmed	con	base	Medline.	Vemos	también	cómo	la	producción	científica	







Cuando	 nos	 centramos	 en	 la	 aplicación	 de	 estos	 láser	 a	 los	 metales	 con	 fines	
biomédicos,	mediante	 la	 creación	de	 LIPSS,	 y	 buscamos	 el	 término	 “LIPSS”	 en	 el	
motor	 de	 búsqueda	 Pubmed	 obtenemos	 únicamente	 52	 referencias	 a	 mayo	 de	
2017.	Todas	estas	publicaciones	son	recientes,	 con	un	 incremento	de	 las	mismas	





















La	mayoría	 de	 estas	 publicaciones	 se	 centran	 en	 la	 creación	 de	 LIPSS	 en	 titanio	
(Ti6Al4V)	para	incrementar	sus	propiedades	biológicas,	aunque	también	vemos	un	
interés	 creciente	 en	 su	 empleo	 en	 otros	 materiales	 para	 diferentes	 usos	 al	
ortopédico	 (modificación	de	 stents	para	uso	endovascular	 (36))	 así	 como	su	uso	
con	el	fin	de	condicionar	las	propiedades	tribológicas	de	las	superficies	metálicas.	
No	 tenemos	 constancia	 de	 su	 creación	 en	 tantalio	 y	 en	 un	 cermet	 para	 su	




este	marcador	en	el	 estudio	de	 superficies	de	biomateriales	 como	el	 titanio,	 está	
ampliamente	extendido	(47).	En	nuestro	caso	hemos	obtenido	un	incremento	en	el	
ensayo	 MTT	 para	 las	 superficies	 tratadas	 por	 láser	 tanto	 en	 titanio	 como	 en	
tantalio	antes	del	día	20.	En	cambio,	para	el	cermet	no	vemos	esta	diferencia,	y	los	
valores	 de	 MTT	 no	 muestran	 diferencias	 en	 ningún	 punto	 de	 control.	 	 Este	





































cermets	 tratados.	 Posiblemente	 sea	 necesario	 adaptar	 la	 potencia	 del	 láser	 para	
evitar	este	 fenómeno	de	 transformación	en	 los	materiales	en	 los	que	busquemos	
osteointegración,	y	aumentarlo	en	los	que	queremos	el	efecto	contrario.	Las	figuras	
58	y	59	muestra	la	imagen	de	microscopía	electrónica	de	una	superficie	cerámica	
tratada	 con	diferentes	potencias	de	 láser.	A	bajas	potencias	observamos	como	 la	
hidrofobicidad	se	minimiza,	pero	a	medida	que	aumentamos	la	potencia	del	láser	
ésta	 favorece	 la	 hidrofobicidad,	 lo	 que	 puede	 limitar	 la	 adhesión	 y	 proliferación	
celular.			
Es	también	digno	de	mención	el	fenómeno	que	encontramos	al	día	20	del	estudio,	
en	 el	 que	 las	 superficies	 pulidas	 y	 tratadas	 muestran	 valores	 semejantes	 en	 el	
ensayo	MTT	en	metales.	Este	fenómeno	creemos	que	se	produce	por	la	limitación	
física	 en	 la	 superficie	 del	 disco,	 lo	 que	 genera	 que	 las	 células	 en	 división	 en	 el	
momento	 que	 alcanzan	 la	 confluencia	 se	 inhiban,	 y	 además	 los	 procesos	 de	
división	y	de	mayor	actividad	metabólica	se	producen	en	 los	primeros	días	de	 la	
diferenciación	celular	(48).	
En	 los	materiales	tratados	hemos	estudiado	 la	respuesta	 inflamatoria	a	 través	de	
dos	 citoquinas,	 la	 interleucina	 6	 y	 el	 factor	 de	 necrosis	 tumoral	 alfa.	 Cuando	
revisamos	 la	 bibliografía	 en	busca	del	 efecto	de	 los	 cambios	de	 superficie	 con	 la	
inflamación,	vemos	que	hay	varios	trabajos	que	siembran	células	proinflamatorias	
con	los	macrófagos	y	demuestran	que	en	superficies	tratadas	con	láser	en	las	que	
se	 generan	 patrones	 del	 espectro	 nanométrico,	 se	 generan	 menos	 citoquinas	
proinflamatorias,	 incluso	 llegándose	 a	 producir	 IL-4	 e	 IL-10	 con	 efecto	
antinflamatorio	 (49,	 50).	 En	 nuestro	 caso	 no	 hemos	 cultivado	 células	
proinflamatorias,	 sino	 que	 hemos	 estudiado	 la	 respuesta	 de	 las	 células	
mesenquimales	 al	 nuevo	 material,	 y	 cómo	 estas	 generarían	 citoquinas	
proinflamatorias	 en	 respuesta	 al	 mismo.	 Hemos	 demostrado	 que	 las	
modificaciones	 de	 las	 superficies	 no	 alteran	 la	 respuesta	 de	 las	 células	
mesenquimales	al	metal,	manteniendo	niveles	de	inflamación	casi	indetectables.	Si	
a	ello	 sumamos	el	efecto	antinflamatorio	que	generará	el	patrón	nanométrico	en	
las	 células	 macrofágicas,	 conseguiríamos	 de	 forma	 neta	 disminuir	 la	 respuesta	
inflamatoria	 al	 implante.	 Esto	 puede	 llegar	 a	 tener	 repercusión	 en	 la	 tasa	 de	






que	 es	 mediada	 por	 la	 interleucina	 8,	 ya	 que	 encontramos	 valores	 parejos	 de	
interleucina	 6	 en	 estos	 estudios	 y	 valores	 del	 resto	 de	 marcadores	
proinflamatorios	 casi	 indetectables	 y	 sólo	 se	 elevan	 los	 de	 IL-8	 (51).	 Esta	
inflamación	 mediada	 por	 IL-8	 sería	 únicamente	 dependiente	 de	 las	 células	
mesenquimales	y	podría	ser	determinante	en	los	aflojamientos	a	largo	plazo.	Sería	
interesante	 estudiar	 si	 a	 largo	 plazo	 la	 generación	 de	 LIPSS	 pueden	 llegar	 a	
disminuir	la	generación	de	“debris”	y	disminuir	la	reacción	autoinflamatoria	para	
no	alterar	la	osteointegración	de	los	implantes.		
Ya	 hemos	 visto	 que	 la	 creación	 de	 un	 entorno	 favorable	 para	 los	 osteoblastos	
puede	 acelerar	 el	 desarrollo	 de	 los	 mismos.	 Cuando	 estudiamos	 la	 matriz	
extracelular,	sabemos	que	el	colágeno	es	su	proteína	principal	y	el	estudio	de	 las	
proteínas	totales	es	un	indicador	indirecto	pero	muy	fiable	de	la	producción	en	la	




del	 tejido	 óseo.	 En	 nuestro	 caso	 hemos	 encontrado	 que	 la	 producción	 de	matriz	
extracelular	 parece	 adelantarse	 en	 las	 superficies	 metálicas	 en	 las	 que	 hemos	
generado	LIPSS,	y	se	aprecia	un	claro	incremento	en	las	primeras	dos	semanas,	de	
forma	 estadísticamente	 significativa.	 Posteriormente	 esta	 diferencia	 tiene	 una	
tendencia	 a	desaparecer	por	 la	propia	 autolimitación	en	 la	 creación	de	 la	matriz	
extracelular.	 El	 cermet	 en	 cambio	muestra	 una	 generación	más	 tardía	 en	 ambas	
superficies,	quizás	en	relación	a	la	menor	proliferación	observada,	lo	que	limitaría	















indicativa	 de	 la	 presencia	 de	 osteoblastos	 maduros.	 En	 el	 caso	 de	 los	 metales	
estudiados,	 tanto	 el	 titanio	 como	 el	 tantalio	 demuestran	 un	 incremento	 de	
fosfatasa	alcalina	estadísticamente	significativo	en	los	primeros	10	días	(el	pico	de	
fosfatasa	 alcalina	 se	 alcanza	 a	 los	 7	 días).	 El	 incremento	 de	 fosfatasa	 alcalina	 es	
más	 significativo	 cuando	 la	 diferenciación	 osteoblástica	 se	 continua	 con	 los	
incrementos	 de	 osteocalcina	 y	 osteopontina	 (figura	 70).	 En	 nuestro	 caso	 esto	
ocurre	 de	 forma	 estadísticamente	 significativa	 en	 los	 2	 metales.	 Esto	 aporta	
evidencia	de	que	 la	 diferenciación	 se	 lleva	hasta	 sus	últimas	 fases,	 obteniéndose	














Cuando	 analizamos	 los	 resultados	 del	 cermet	 nos	 encontramos	 con	 resultados	
diferentes	 en	 relación	 a	 los	metales.	 Podemos	 afirmar	 que	 sí	 que	 se	 produce	 de	
forma	 significativa	 un	 incremento	 de	 los	 patrones	 que	 indican	 diferenciación	
osteoblástica,	 pero	 el	 incremento	 con	 el	 tiempo	 es	 menos	 llamativo	 que	 en	 los	









encontrado	en	 los	estudios	de	microscopía	óptica	de	 fluorescencia	en	 la	zona	del	
metal,	 y	 la	 orientación	 celular,	 en	 comparación	 a	 la	 observada	 en	 la	 zona	 de	 la	
cerámica	parecen	confirmar	estos	hallazgos.	
A	 la	 hora	 de	 revisar	 las	 imágenes	 obtenidas	 mediante	 el	 cultivo	 celular	 en	 los	
discos,	 nos	 encontramos	 con	 hallazgos	 que	 se	 superponen	 a	 los	 obtenidos	 por	
otros	 autores,	 en	 los	 que	 se	 demuestra	 una	 clara	 polarización	 celular,	 con	 un	
cociente	entre	eje	mayor	y	menor	que	en	algún	caso	 llega	a	ser	superior	a	2	(24,	
32).	 Las	 imágenes	 que	 obtuvimos	 mediante	 microscopía	 óptica	 y	 confocal	
concuerdan	 con	 estos	 hallazgos,	 y	 demuestran	 que,	 en	 las	 superficies	 periódicas	




matriz	 extracelular	 permite	 a	 la	 célula	 orientarse	 y	 polarizarse.	 Ellos	 estudian	
además	esta	polarización	con	un	control	nanométrico	de	nanopilares,	y	ven	cómo	
son	 las	ondas	generadas	en	el	metal	 las	responsables	de	esta	orientación,	y	no	 la	
estructura	nanométrica.	Este	efecto	lo	demuestran	en	Ti6Al4V	y	en	una	aleación	de	






tanto,	 podemos	 afirmar	 que	 a	 la	 hora	 de	 generar	 nanoestructuras	 periódicas	
vamos	 a	 tener	 beneficios	 en	 términos	 de	 osteointegración	 por	 dos	 motivos:	 El	
primero,	 se	 basa	 en	 que	 la	 generación	 de	 estructuras	 periódicas	 favorece	 la	
orientación	 anisotrópica,	 ordenada,	más	 fisiológica,	 y	 regulable	 por	 nosotros.	 La	
segunda	está	en	relación	a	 la	creación	de	estructuras	en	el	espectro	nanométrico	







Como	 vemos	 en	 los	 estudios	 de	 AFM,	 el	 tratamiento	 láser	 genera	 un	 patrón	
estándar,	que	va	a	ser	constante	a	lo	largo	de	la	superficie	tratada.	La	orientación	
de	las	estructuras	creadas	lo	podemos	regular	nosotros	a	través	de	la	polarización	
del	 haz	del	 láser.	 Podemos	 también	optimizar	 los	 parámetros	de	 las	 pulsaciones	
para	 variar	 las	 características	 de	 las	 ondas	 generadas.	 Dumas	 et	 al	 (53)	
describieron	 cómo	 cambiando	 los	 parámetros	 del	 láser	 generaban	 patrones	
diferentes,	 y	 demostraron	 que	 en	 su	 caso	 la	 polarización	 celular	 máxima	 se	
alcanzaba	 en	 las	 superficies	 en	 las	 que	 generaban	 ondas,	 pero	 en	 su	 caso	 estas	
“ripples”	 tenía	 una	 longitud	 de	 onda	 de	 60	 micras,	 aunque	 en	 su	 interior	
presentaban	 un	 patrón	micrométrico	 de	 600	 nanómetros.	 Vemos	 también	 cómo	
Bonse	 et	 al	 (54)	 jugando	 con	 la	 polarización	 consiguen	 orientar	 las	 ondas	 a	
demanda.	 Albu	 et	 al	 (55)	 demuestran	 que	 variando	 los	 parámetros	 láser	 y	 los	
metales	 empleados,	 se	 cambian	 las	 características	 de	 las	 estructuras	 creadas.	




láser	 de	 iterbio	 de	 longitud	 de	 onda	 de	 1.030nm,	 con	 un	 pulso	 de	 500	 fs	 de	
duración,	con	una	energía	de	0,33	Jcm-2,	con	una	frecuencia	de	trabajo	de	300	KHz	





respectivamente.	 Los	 parámetros	 obtenidos	 están	 dentro	 de	 los	 parámetros	
nanométricos	 adecuados	 para	 la	 osteointegración	 por	 varios	 motivos:	 sabemos	
que	para	que	una	célula	reconozca	una	estructura,	esta	debe	al	menos	 tener	una	
profundidad	 de	 20	 nanómetros	 y	 una	 anchura	 de	 75	 nanómetros,	 ya	 que	 las	
integrinas	 y	 proteínas	 de	 superficie	 no	 reconocerían	 el	 patrón,	 y	 consideran	 la	
superficie	 como	 lisa	 (33,	 34).	 Por	 otro	 lado,	 un	 incremento	 excesivo	 en	 la	
profundidad	 y	 sobretodo	 en	 el	 periodo	 de	 las	 estructuras,	 que	 llegue	 a	 ser	












y	 tantalio.	 Como	 resumimos	 en	 la	 introducción	 un	 incremento	 del	 ángulo	 de	
contacto	generalmente	favorece	la	diferenciación	osteoblástica	y	puede	limitar	su	






humectancia.	 En	 estas	 superficies	 se	 dan	 diferentes	 fenómenos	 que	 pueden	
explicar	 una	 mayor	 adherencia	 celular	 pese	 a	 un	 incremento	 del	 ángulo	 de	
contacto.	 En	 primer	 lugar	 hay	 que	 destacar	 que	 existe	 suficiente	 evidencia	 que	
demuestra	 un	 incremento	 inicial	 del	 ángulo	 de	 contacto	 tras	 la	 generación	 de	
LIPSS,	pero	a	medida	que	el	tiempo	transcurre	y	por	cambios	en	la	superficie	del	
metal,	el	ángulo	de	contacto	inicia	un	descenso	paulatino	(56).	Además	este	ángulo	
de	 contacto	 incrementado	 en	 las	 LIPSS	 se	 puede	 llegar	 a	 modificar	 y	 mejorar	
cambiando	 los	 parámetros	 láser	 (57),	 o	 simplemente	 tratando	 la	 superficie	 del	
metal	con	luz	UV	(58).	En	estas	superficies	se	da	el	fenómeno	del	pétalo	de	rosa,	en	
el	 que	una	 superficie	 a	 priori	 hidrofóbica	 con	una	 adherencia	disminuida,	 por	 la	
rugosidad	existente,	da	lugar	a	un	incremento	de		la	adherencia	de	la	superficie	(9).		
Cuando	 hablamos	 de	 los	 cermets,	 como	 ya	 hemos	 visto	 con	 anterioridad,	 el	
comportamiento	 es	 completamente	 diferente	 al	 de	 los	metales.	 En	 el	 cermet	 de	
zirconia/niobio	que	hemos	empleado,	nos	encontramos	con	que	el	láser	genera	un	
fenómeno	de	transformación	en	la	cerámica	que	va	a	modificar	completamente	la	
superficie	 del	 biomaterial.	 Como	 podemos	 ver	 en	 las	 imágenes	 pulidas	 del	
biomaterial	 (figura	72),	nos	encontramos	con	una	 superficie	 completamente	 lisa,	
en	 la	que	vemos	un	mar	de	cerámica	con	pequeñas	 islas	metálicas	de	niobio	que	










Al	 aplicar	 nuestro	 láser	 a	 la	 superficie	 del	 biomaterial	 se	 generan	 2	 fenómenos	
diferentes	 en	 función	 de	 la	 zona	 que	 entra	 en	 contacto	 con	 el	 láser.	 La	 zona	
metálica	 reacciona	generando	LIPSS,	mientras	que,	 la	 zona	de	 la	 cerámica	por	el	







Figura	 73:	 Podemos	 ver	 la	 superficie	 del	 cermet	 de	 Zirconia/Niobio	 tratado	 a	 500	 aumentos,	 y	





Estas	 modificaciones	 van	 a	 cambiar	 la	 respuesta	 celular	 al	 afectar	 de	 forma	
importante	 a	 la	 hidrofobicidad	 del	 biomaterial	 sin	 generar	 LIPSS	 en	 toda	 su	
estructura.	 De	 forma	 experimental	 realizamos	 un	 estudio	 para	 ver	 cómo	 la	
potencia	 láser	 afecta	 a	 la	 transformación	 de	 la	 cerámica	 del	 cermet	 y	 a	 la	
hidrofobicidad	del	mismo.	Como	muestran	 los	resultados	del	ángulo	de	contacto,	
un	 tratamiento	 de	 muy	 baja	 potencia	 parece	 disminuir	 la	 hidrofobicidad	 de	 la	
superficie	(Figura	58)	pese	a	alterar	la	parte	cerámica	de	forma	importante.	
En	 el	 momento	 que	 incrementamos	 la	 potencia	 y	 excedemos	 los	 0,05	 W,	 la	
hidrofobicidad	 se	 incrementa	 de	 forma	 importante,	 pasando	 de	 un	 valor	 de	 72	
grados,	 a	 101	 grados	 y	 113	 grados	 para	 las	 potencias	 de	 0,1	 y	 0,2	 W	
respectivamente,	que	exceden	incluso	los	valores	iniciales	de	87	grados.	A	medida	
que	 incrementamos	 este	 ángulo	 disminuimos	 la	 adherencia	 osteoblástica.	 A	
ESTUDIO	DE	LA	OSTEOINTEGRACIÓN	EN	SUPERFICIES	CREADAS	MEDIANTE	PULSOS	LÁSER	PERIÓDICOS	ULTRACORTOS	
144	
diferencia	 de	 lo	 que	 sucede	 en	 el	 titanio	 o	 tantalio,	 no	 se	 dan	 las	 mismas	





representa	parte	de	 la	respuesta	 inflamatoria),	ya	que	 la	misma	se	 incrementa	al	
aumentar	el	ángulo	de	contacto,	y	mejora	con	la	hidrofilia	del	implante.		
También	podemos	ver	mediante	ayuda	del	SEM	cómo	el	cambio	de	potencia	va	a	





















realizado	 en	 relación	 a	 la	 aplicabilidad	 de	 los	 láseres	 de	 pulsos	 ultracortos	 en	
biomateriales	empleados	en	COT.	
En	 primer	 lugar,	 los	 pulsos	 láser	 ultracortos	 empleados	 para	 la	 generación	 de	
LIPSS	están	muy	desarrollados	en	metales,	y	su	uso	en	otros	materiales	como	los	
cermets	empleados	aquí	 requieren	de	un	mayor	estudio.	Las	particularidades	de	
las	 superficies	 metálicas	 son	 las	 que	 favorecen	 la	 generación	 de	 LIPSS,	 y	 estas	
propiedades	 difieren	 mucho	 de	 las	 vistas	 en	 las	 cerámicas.	 Queda	 pendiente	
estudiar	 en	 el	 campo	 macroscópico	 la	 capacidad	 de	 éstos	 láser	 para	 producir	
“crancks”	 en	 la	 parte	 cerámica	 debido	 a	 los	 fenómenos	 de	 transformación	 que	
lleven	 a	 la	 rotura	 de	 la	 cerámica	 por	 la	 generación	 de	 microgrietas,	 y	 cómo	
optimizar	los	parámetros	láser	para	minimizar/eliminar	dicho	efecto.	
En	 segundo	 lugar,	 este	 estudio	 está	 realizado	 “in	 vitro”,	 y	 son	necesarios	nuevos	
estudios	 “in	 vivo”	 para	 confirmar	 que	 los	 hallazgos	 aquí	 obtenidos	 son	
extrapolables	al	entorno	clínico.	
En	tercer	lugar,	queremos	destacar	que	queda	un	nuevo	campo	abierto	al	estudio	
de	 la	 “aumentación”	 en	 las	 LIPSS,	 mediante	 por	 ejemplo	 hidroxiapatita.	 Hay	
proyectos	 que	 intentan	 integrar	 moléculas	 de	 HA	 y	 otras	 cerámicas	 cálcicas	
mediante	estos	nuevos	láseres	en	estructuras	nanométricas	por	sinterización.	
Por	 último	 y	 no	menos	 importante,	 queda	 pendiente	 de	 definir	 cuál	 es	 el	mejor	
patrón	para	favorecer	la	osteointegración	y	diferenciación	osteoblástica.	Nosotros	
hemos	 desarrollado	 un	 tratamiento	 que	 incrementa	 de	 forma	 importante	 las	









2. Los	 láseres	 de	 pulsos	 ultracortos	 generan	 fenómenos	 de	




4. La	 generación	 de	 LIPSS	 en	 titanio	 y	 tantalio	 no	 incrementa	 la	
respuesta	inflamatoria.	
5. La	 generación	 de	 LIPSS	 en	 titanio	 y	 tantalio	 favorece	 la	
diferenciación	 de	 células	mesenquimales	 a	 osteoblastos	 frente	 a	
superficies	pulidas.	
6. La	 aplicación	 de	 láser	 sobre	 la	 superficie	 de	 los	 cermets	 genera	
fenómenos	de	expansión	en	la	fracción	cerámica,	con	las	potencias	
láser	estudiadas,	que	no	se	producen	en	la	fracción	metálica.	
7. En	conjunto,	en	 las	superficies	de	 los	cermets,	 tratadas	con	 láser	
con	 los	 parámetros	 descritos,	 se	 generan	 fenómenos	 de	
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i. estudio	 in	 vitro	del	 comportamiento	de	 células	mesenquimales	
de	superficies	creadas	por	LIPSS	
g. OBJETIVO	PRINCIPAL:	
i. Demostrar	 la	 utilidad	 de	 las	 nuevas	 LIPSS	 (superficies	 con	










i. Sería	 necesario	 obtener	 células	mesenquimales	 de	 cresta	 ilíaca	
de	pacientes	 jóvenes	 (menores	de	 40	 años)	 sanos	 sometidos	 a	






















una	 idea	 de	 la	 importancia	 clínica	 y	 económica	 que	 tienen	 los	 implantes	 en	 cirugía	
ortopédica.	Por	ello	la	mejora	de	Éstos	es	crucial	de	cara	a	aumentar	la	supervivencia	
de	 los	 mismos,	 disminuir	 el	 número	 de	 procedimientos	 a	 los	 que	 sometemos	 a	





(2).	 Pero	 este	 tratamiento	 no	 es	 inocuo,	 y	 se	 producen	 desprendimientos	 de	 la	
cobertura	con	el	paso	del	tiempo	ya	que	se	genera	una	zona	de	transición	sensible	al	
desprendimiento(3).	
Recientemente	 la	 creación	 de	 LIPSS	 ha	 demostrado	 unos	 resultados	
prometedores	 en	 el	 campo	 de	 la	 osteointegración,	 pero	 aún	 está	 pendiente	 de	
demostrar	cuál	es	el	mejor	patrón	o	si	es	aplicable	a	múltiples	materiales(4-9).	
Nosotros	 crearemos	 mediante	 láser,	 diferentes	 tipos	 de	 LIPSS	 en	 nuevos	
materiales,	 con	 modificaciones	 no	 testadas	 hasta	 la	 fecha.	 Buscamos	 optimizar	 la	















• Demostrar	 que	 las	 LIPSS	 generadas	 generan	 una	 respuesta	
favorable	y	reproducible.	
• Estudiar	 la	 diferenciación	 de	 células	mesenquimales	 a	 otros	 tipos	
celulares	en	estos	materiales.	
• Encontrar	el	patrón	de	LIPSS	óptimo	para	la	osteointegración.	
• Buscar	 sustancias	 que	 potencien	 la	 diferenciación	 de	 las	 células	











• Seleccionaremos	 pacientes	 entre	 18	 y	 40	 años,	 que	 vayan	 a	 ser	
intervenidos	 en	 el	 Servicio	 de	 Cirugía	Ortopédica	 y	 Traumatología	
de	 un	 procedimiento	 electivo	 de	 miembros	 inferiores	 o	 columna	
que	vaya	a	 requerir	anestesia	general	o	 regional,	y	a	 los	que	se	 le	










• Captaremos	pacientes	 de	 lista	 de	 espera	o	 ingresados	del	 servicio	
de	 cirugía	 ortopédica	 y	 traumatología.	 En	 todos	 los	 casos	 se	
informará	a	los	pacientes	con	la	antelación	suficiente	en	la	consulta	
(en	 los	 pacientes	 procedentes	 de	 lista	 de	 espera)	 o	 en	 el	 hospital	











• Buscamos	 asilar	 células	 mesenquimales	 y	 mononucleares	 para	
cultivar	 sobre	 nuevas	 superficies	 creadas	 en	 diferentes	materiales	
para	 estudiar	 su	 diferenciación	 hacia	 diferentes	 estirpes	 celulares	
(osteoblasto,	condrocito	o	adipocito)	
• Aprovecharemos	 el	 suero	 para	 favorecer	 el	 crecimiento	 celular	 y	
buscar	factores	que	puedan	afectar	a	esta	diferenciación.	







• Justificación	 del	 tamaño	muestral:	 Es	 realmente	 difícil	 estimar	 un	




aquellos	 que	 son	 dependientes	 del	 paciente	 no	 son	 modificables	
por	 nuestra	 parte.	 Inicialmente	 contamos	 con	 hacer	 10	
extracciones,	a	lo	largo	de	los	2	años	del	estudio	para	cultivar	sobre	
los	biomateriales	y	ver	su	evolución.	Esta	cifra	variará	en	función	de	
la	 capacidad	de	división	de	 las	 células	para	 alcanzar	una	densidad	
de	 25.000	 células	 por	 cm2.	 Si	 las	 mismas	 son	 funcionantes	 y	 su	
capacidad	 de	 división	 permite	 emplearlas	 en	 varias	 ocasiones	
podríamos	llegar	a	reducir	la	obtención	de	muestras.	
• Necesitamos	 volumen	 suficiente	 para	 cultivar	 30	 discos	 entre	
muestras	 y	 controles	 a	 lo	 largo	 del	 estudio	 (tamaño	 muestral	
semejante	 al	 empleado	 en	 estudios	 de	 osteointegración	 por	
nuestro	 equipo	 (10),	 al	 añadir	 hidroxiapatita	 a	 la	 superficie	 del	







• Las	posibles	 complicaciones	que	pudieran	 surgir	 serían	 las	propias	
de	la	cirugía	electiva,	y	el	aspirado	no	añade	mayor	morbilidad.	 	
• Buscamos	 aislar	 células	 mesenquimales	 y	 mononucleares	 para	
cultivar	 sobre	 nuevas	 superficies	 creadas	 en	 diferentes	materiales	
para	 estudiar	 su	 diferenciación	 hacia	 diferentes	 estirpes	 celulares	
(osteoblasto,	condrocito	o	adipocito)	 	
• Aprovecharemos	 el	 suero	 para	 favorecer	 el	 crecimiento	 celular	 y	
buscar	factores	que	puedan	afectar	a	esta	diferenciación.	 	
• Las	variables	principales	son:	













• Septiembre	 2017-diciembre	 2017:	 Primeras	 obtenciones	 de	
células	 para	 cultivo,	 concentración	 de	 las	 mismas	 y	 cultivo	
sobre	los	nuevos	biomateriales	(6discos)	













• La	 respuesta	 obtenida	 en	 términos	 de	 adhesión	 celular,	






• Una	 vez	 obtenidos	 los	 resultados	 aplicamos	 un	 test	 de	
Kolmogorov	 Smirnov	 para	 confirmar	 que	 éstos	 seguían	 una	
distribución	normal.	
• En	 aquellos	 casos	 en	 los	 que	 las	 muestras	 mantenían	 una	
distribución	 normal	 aplicamos	 un	 test	 T-student	 para	






encontrar	 diferencias	 entre	 los	 discos	 lisos	 y	 los	 rugosos	 en	
cada	material.	





(BPC	 y	 los	 requisitos	 normativos	 aplicables.	 El	 investigador	 está	 ampliamente	
familiarizado	 con	 el	 protocolo	 y	 con	 la	 recogida	 de	 muestras.	 Se	 mantendrán	
documentos	clínicos	esenciales	para	demostrar	la	validez	del	estudio	y	la	integridad	de	
los	datos	recogidos.	Los	archivos	maestros	se	constituirán	al	principio	del	estudio,	se	
mantendrán	 durante	 su	 realización	 y	 se	 conservarán	 conforme	 a	 la	 normativa	
aplicable.	







solo	serán	 incluidos	 los	necesarios	para	el	estudio,	manteniendo	el	anonimato	de	 los	
pacientes.	 El	 investigador	 se	 compromete	 a	 cumplir	 con	 los	 requisitos	 del	 RD	
1716/2011.	Una	vez	finalizado	el	proyecto,	las	muestras	serán	cedidas	al	Biobanco	del	
CHUS,	 que	 se	 encargará	 de	 la	 gestión	 de	 las	 mismas.	 Las	 hojas	 de	 información	 al	





















vi. Puntas	 de	 pipeta	 epT.I.P.S.,	 de	 3	 tamaños,	 en	 cajas	 de	 480	 puntas:	
47,50,	47,50	y	49,10	euros	cada	una	
vii. Pipeta	Eppendorf	Easypet®	3:	427	euros	












Sociedad	 Española	 de	 Cirugía	 Ortopédica	 y	 Traumatología	 para	
sufragar	la	mayoría	de	los	costes	







Los	 autores	 de	 este	 proyecto	 se	 comprometen	 a	 difundir	 sus	 resultados	 a	 la	
comunidad	científica,	 independientemente	de	que	vayan	orientados	o	no	a	nuestras	
hipótesis.	 Los	 resultados	 serán	 enviados	 para	 su	 publicación	 a	 revistas	 indexadas	
nacionales	y/o	internacionales.	
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viability	 and	 adhesion	 of	 osteoblast	 cells	 to	 bone	 cements	 mixed	 with	
hydroxyapatite	 at	 different	 concentrations	 to	 use	 in	 vertebral	 augmentation	
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